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Kurzfassung 
Dentale Implantate weisen meist eine mikrostrukturierte Oberfläche auf, um das Einwachsen 
in den Knochen zu verbessern. Solche Mikrostrukturen können jedoch Entzündungen verur-
sachen, wenn sie aus dem Kieferknochen in den Mundraum hineinragen. Eine degradierbare 
Glasbeschichtung auf einem glatten Zirkonoxid-Implantat könnte das Entzündungsrisiko 
hingegen verringern. Hierzu müsste sich die mikrostrukturierte Beschichtung im Speichel 
auflösen und eine glatte Oberfläche freigeben, welche dann leicht zu reinigen ist. Um diese 
Zielsetzung zu verfolgen, wurden neuartige Gläser synthetisiert, in Suspensionsform auf 
Zirkonoxid-Implantate aufgesprüht, gesintert und mikrostrukturiert. Die Verbundfestigkeit 
der Glasbeschichtungen sowie die Festigkeit des Zirkonoxids wurden untersucht. Bioakti-
vität, Degradation und Zellverträglichkeit der neuartigen Gläser wurden analysiert. Die 
Glasschichten überstanden Insertionsversuche unbeschadet. Der beschichtete Substratwerk-
stoff wies bei vergleichbarem Weibull-Modul eine deutlich höhere Festigkeit auf als das 
mikrostrukturierte Implantat-Material. Die Glasschichten waren bioaktiv, degradierbar und 
zytokompatibel. Diese In-Vitro-Ergebnisse offenbaren ein großes Potenzial der neuartigen 
Glasbeschichtungen für eine potenzielle Verminderung des Entzündungsrisikos bei dentalen 
Implantaten. Dies muss jedoch durch nachfolgende In-Vivo-Studien bestätigt werden. 
Abstract 
Dental implants usually exhibit a microstructured surface to improve their osseointegration 
behavior. However, such microstructures can cause inflammation once they protrude out of 
the jawbone into the oral cavity. A degradable glass coating on a smooth zirconia implant 
could reduce the risk of inflammation. Therefore the microstructured surface should degrade 
in saliva to uncover a smooth surface which is easily cleanable afterwards. To achieve this 
goal, novel glasses were synthesized, sprayed as slurry onto zirconia implants, sintered and 
microstructured. Bond strength of the glass coatings and bending strength of the substrate 
material was investigated. Bioactivity, degradation behavior and cytocompatibility of the 
glasses were analyzed. The novel glass coatings survived the insertion tests unscathed. The 
coated zirconia showed a distinct higher strength with a comparable Weibull modulus 
compared to the microstructured implant material. The glass coatings were bioactive, 
degradable and cytocompatible. These in vitro results reveal a high potential of the novel 
glass coatings for a reduction of inflammation risk of dental implants. However, this 
behavior has to be confirmed by subsequent studies in vivo. 
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1 Einleitung und Zielsetzung 
 
Dentale Implantate werden verwendet, um die Funktion einer fehlenden Zahnwurzel zu 
ersetzen. Die schraubenförmigen Implantate werden in den Kieferknochen eingedreht und 
bestehen meist aus Titan oder Titan-Legierungen. In den letzten Jahren werden auch 
zunehmend keramische Dentalimplantate aus Zirkonoxid eingesetzt, um dem Wunsch vieler 
Patienten nach metallfreien Zahnimplantaten entgegenzukommen. Zirkonoxid wird in der 
Zahnheilkunde wegen seiner zahnähnlichen Farbe bereits seit vielen Jahren trotz seiner 
Neigung zu hydrothermaler Alterung erfolgreich als Kronen- und Brückenmaterial einge-
setzt. Bei einem Einsatz von Zirkonoxid als Implantat-Werkstoff ist jedoch eine Verbesserung 
der Knocheneinheilung aufgrund seines bioinerten Verhaltens erstrebenswert.  
In der Regel werden dentale Implantate nicht vollständig im Knochen eingedreht, sondern 
ragen teilweise aus diesem heraus. Dies kann besonders im Übergangsbereich zwischen 
Mundhöhle und Kieferknochen zu Problemen führen. Meist weisen Dentalimplantate in 
dem Bereich, der in den Knochen eingedreht wird, eine raue Oberfläche auf. Diese mikro-
strukturierte Oberfläche soll das Einwachsen in den Kieferknochen verbessern. Bildet sich 
der Kieferknochen im Laufe der Jahre jedoch zurück, liegt diese raue Oberfläche im Mund-
raum frei. Ein Rückgang von zwei Millimetern innerhalb von fünf Jahren wird hierbei als 
normal angesehen. Auf der freiliegenden mikrostrukturierten Oberfläche bildet sich jedoch 
bevorzugt ein sogenannter Biofilm, eine Proteinschicht, in der sich Bakterien einlagern, aus, 
der mit handelsüblichen Mitteln weder vom Patienten selbst, noch vom behandelnden 
Zahnarzt dauerhaft zu entfernen ist. Die Bakterien im Biofilm können eine entzündliche 
Reaktion auslösen, wodurch eine verstärkte Rückbildung des Knochens und im Extremfall 
sogar der Verlust des Implantates verursacht werden kann. Es ist jedoch bei der Insertion 
von Implantaten für den Zahnarzt schwierig, genau abzusehen, wo das Niveau des Kiefer-
knochens später liegen wird. Dies liegt einerseits an der patientenindividuellen Anatomie, 
die bei der Positionierung des Implantates berücksichtigt werden muss und nicht immer 
eine vollständige Abdeckung der mikrostrukturierten Oberfläche ermöglicht. Andererseits 
ist im Vorhinein schwer abzuschätzen, wie weit sich der Knochen in diesem Bereich nach der 
Implantation zurückbilden wird. Zur Lösung dieses Problems könnte eine Beschichtung 
beitragen, die einerseits das Einwachsen in den Knochen unterstützt und zusätzlich durch 
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Degradation in eine leicht zu reinigende Oberfläche überführt werden kann, sobald sie aus 
dem Knochen in den Mundraum ragt. 
Bisherige Beschichtungen auf Dentalimplantaten haben vorrangig zum Ziel, die Einheilung 
der Implantate im Knochenlager zu verbessern. Hierbei werden unter anderem Hydroxyl-
apatit oder sogenannte bioaktive Gläser eingesetzt. Bioaktive Gläser besitzen aufgrund ihrer 
chemischen Zusammensetzung die Eigenschaft, einen direkten chemischen Verbund zum 
Knochen aufzubauen. Sie können sich jedoch auch sukzessive im Kontakt mit wässrigen Me-
dien auflösen. Durch eine gezielte Abstimmung der chemischen Zusammensetzung können 
bioaktive Gläser synthetisiert werden, die an Zirkonoxid angepasste thermische Eigenschaf-
ten aufweisen und so als Beschichtungswerkstoffe für Zirkonoxid-Implantate geeignet sind.  
Das Ziel der vorliegenden Arbeit war die Entwicklung einer Beschichtung für Zirkonoxid-
Zahnimplantate, die bei einem späteren Einsatz in vivo zum einen das Einwachsen in den 
Kieferknochen unterstützt und zum anderen entfernt werden kann, sobald sie aus dem 
Knochen in den Mundraum ragt. Um dieses Ziel zu erreichen, wurde ein oberflächlich 
glattes Zirkonoxid-Dentalimplantat mit einem neuartigen bioaktiven Glas beschichtet. Diese 
Glasbeschichtung muss eine gute Haftung zum Zirkonoxid aufweisen und soll durch ihre 
chemischen Eigenschaften sowie ihre oberflächliche Mikrostrukturierung die Voraussetzung 
schaffen, bei einem späteren Einsatz in vivo einen direkten chemischen Verbund zum 
Knochen einzugehen. Im Kontakt mit Speichel soll sie sich jedoch auflösen können, um im 
Bereich oberhalb des Knochens, welcher in den Mundraum ragt, eine glatte Implantat-
Oberfläche zu hinterlassen, die leicht von einem entstehenden Biofilm zu reinigen ist.  
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2 Stand der Erkenntnisse 
2.1 Dentale Implantologie 
Der Verlust eines Zahns kann verschiedene Gründe haben. Zwei Krankheiten wurden dabei 
als Hauptursachen identifiziert: Parodontitis und Karies [60]. Die Parodontitis wird weltweit 
dabei als Hauptgrund für Zahnverlust angesehen [39]. Diese Erkrankung ist in der Ent-
stehung eines Biofilms zwischen Epithelgewebe und der Zahnoberfläche begründet, welcher 
eine Entzündung und letztlich die Zerstörung des Zahnhalteapparates verursacht. Dieser 
subgingivale Biofilm kann mehrere hundert verschiedene Keimarten aufweisen [74,158]. In 
frühen Genomuntersuchungen wurden von Socransky et al. dabei verschiedene Komplexe 
von Bakterienstämmen identifiziert, die eine hohe Korrelation mit der Krankheit aufwiesen 
[190]. Diese wurden in einem sogenannten roten Komplex (Porphyromonas gingivalis, Tanne-
rella forsythia und Treponema denticola) und einem orangen Komplex (Subspezies des Fusobac-
terium nucleatum, Fusobacterium periodonticum, Peptostreptococcus micros, Prevotella intermedia, 
Prevotella nigrescens, Streptococcus constellatus, Eubacterium nodatum, Campylobacter showae, 
Campylobacter gracilis und Campylobacter rectus) zusammengefasst und von verschiedenen 
Autoren als die Hauptursache für die Parodontitis diskutiert [36,77,90,158,190,217]. Durch 
neuartige Sequenzierungs-Methoden wurden inzwischen jedoch wesentlich mehr Arten 
identifiziert, die in einem komplexen Zusammenspiel mit dem Auftreten der Krankheit 
korrelieren [74]. Die Entzündung der Gingiva und des Zahnhalteapparats resultiert bei 
fortschreitender Krankheit in einem Abbau des alveolaren Knochens und führt so langfristig 
zur Lockerung des Zahnes [39].  
Als zweitwichtigsten Grund für den Verlust eines Zahnes ist die dentale Karies zu nennen. 
Diese chemoparasitäre Erkrankung der Zahnhartsubstanz tritt nach Erhebungen der Welt-
gesundheitsorganisation inzwischen weltweit bei 60-90 % aller Schulkinder und fast 100 % 
aller Erwachsenen auf und ist somit als das Haupt-Mundgesundheitsproblem überhaupt 
einzustufen [213]. Die Bakterien (hpts. Streptococcus mutans), die in einem als dentale Plaque 
bezeichneten Biofilm auf der Zahnoberfläche immobilisiert sind, metabolisieren über die 
Nahrung aufgenommene Mono-, Di- und Oligo-Saccharide zu organischen Säuren, die eine 
lokale Senkung des pH-Werts zur Folge haben. Diesem Vorgang folgt bei ausreichend 
gesenktem pH-Wert eine Demineralisation der Zahnhartsubstanz, die zunächst den Zahn-
schmelz und bei weiterem Fortschreiten auch das Dentin betrifft [188]. Bei einer frühzeitigen 
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Erkennung der Krankheit kann der weiteren Ausbreitung der Karies durch minimalinvasive 
Eingriffe wie Fissuren-Versiegelungen und Füllungen [122]. oder durch invasivere 
prothetische Maßnahmen wie Inlays, Veneers und Überkronungen begegnet werden [146]. 
Wird einer Karies jedoch nicht frühzeitig genug entgegengewirkt oder bildet sich eine 
unentdeckte Sekundärkaries unter einer prothetischen Versorgung aus [137], kann dies im 
Extremfall eine Extraktion des Zahnes nötig machen [125]. Auf weitere Gründe für den 
Verlust von Zähnen, wie zum Beispiel Traumata durch Unfälle oder Tumorerkrankungen, 
soll hier nicht näher eingegangen werden. 
Fehlt ein Zahn im Kausystem, kann dies zu schwerwiegenden Beeinträchtigungen führen. 
Im sichtbaren Bereich ist die mangelhafte Ästhetik des Patienten sicherlich eine erste 
Motivation, den fehlenden Zahn mit einer geeigneten prothetischen Maßnahme zu ersetzen. 
Fehlende Zähne korrelieren häufig mit einem geringen sozialen Status [68] und haben eine 
starke Beeinträchtigung der Kaufunktion und generell der Lebensqualität zur Folge [26]. 
Zum Ersatz des Zahns können verschiedene Versorgungsvarianten zum Einsatz kommen. 
Eine herausnehmbare Klammerprothese ist eine relativ kostengünstige prothetische 
Versorgung, bei der jedoch eine mangelhafte Ästhetik und eine starke Beeinträchtigung der 
Pfeilerzähne zu erwarten sind [221]. Die klassische festsitzende Versorgung bei einem 
fehlenden Zahn ist die Brücke. Bei dieser prothetischen Maßnahme werden die 
Nachbarzähne teilweise abgeschliffen. Diese sogenannten Pfeilerzähne werden überkront 
und verankern das Brückenzwischenglied, das den fehlenden Zahn ersetzt [195]. Als 
Materialien für diese Versorgungsart kommen hauptsächlich metallische Legierungen, 
Oxidkeramiken, Glaskeramiken oder Kombinationen daraus zum Einsatz [195]. Als großer 
Nachteil sind hierbei jedoch das Beschleifen der Nachbarzähne und der damit einher-
gehende Verlust von oftmals vollständig gesunder Zahnhartsubstanz anzusehen [50]. Des 
Weiteren kann die Reinigungsfähigkeit des Brückenzwischengliedes je nach Ausformung 
der Kontaktfläche zur Schleimhaut hin eingeschränkt sein, was auch bei guter Zahnpflege zu 
einer Verschlechterung der Mundhygiene führen kann [189].  
Bei dentalen enossalen Implantaten treten diese Probleme nicht auf, da die Krone, die der 
Außenkontur des Zahns entspricht, über das Implantat in dem Alveolarknochen verankert 
ist, ohne die Nachbarzähne zu beeinträchtigen. Das erste dentale Implantat aus einem 
künstlichen Material wurde von dem französischen Zahnarzt Maggiolo im Jahre 1809 
eingesetzt [172]. Er beschrieb als erster die Fixierung einer künstlichen Zahnwurzel aus Gold 
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in einer frischen Extraktionswunde, auf der er nach mehreren Wochen Einheilzeit eine 
Porzellankrone befestigte. Ein ähnliches Verfahren beschrieb auch Harris 1887, als er einen 
mit Blei beschichteten Platinpfosten implantierte [75]. Es wurden über mehrere Jahrzehnte 
verschiedene Material- und Form-Varianten getestet, die häufig aufgrund mangelnder 
Biokompatibilität und einer schlechten Biomechanik versagten [126]. Blattimplantate, deren 
Implantatkörper diskusförmig oder auch doppelblattförmig gestaltet war, verursachten bei 
einer nötigen Extraktion einen hohen Knochenverlust. Pfeilstift- und Nadelimplantate waren 
sehr grazil aufgebaut und konnten ebenfalls keine hohe klinische Erfolgsrate aufweisen. 
Auch Voll- und Hohl-Zylinderimplantate wurden eingesetzt, die mit einer leichten 
Presspassung im Knochen verankert wurden [87]. Aktuelle Implantate haben meist eine 
schraubenförmige Form und bestehen aus Titan, was hauptsächlich auf die Forschungs-
ergebnisse von Per-Ingvar Brånemark in den 1960er Jahren zurückzuführen ist [24]. In dieser 
Form werden sowohl einteilige, als auch zweiteilige Implantate angeboten [196] (Abb. 1).  
 
Abbildung 1: Gängige Formen dentaler Implantate. A: Einteiliges Implantat, B: Zweiteiliges 
Implantat, C: Abutment, D: Abutmentschraube, E: Implantatkörper, F: Emergenzprofil, G: 
Gingiva, H: kortikaler Knochen, I: spongiöser Knochen.  
Bei einteiligen Implantaten kann die Restauration direkt auf das Implantat gesetzt werden. 
Zweiteilige Implantate bestehen zusätzlich noch aus einem Zwischenstück, dem Implantat-
Abutment, das auf dem Implantatkörper entweder verschraubt oder verklebt werden kann 
[161]. Der Vorteil der zweiteiligen Lösung besteht zum einen in der Möglichkeit, die Achse 
des Implantates auszugleichen, die aus chirurgischen Gründen vor allem im oberen Front-
zahnbereich nicht immer der Achse der Restauration entspricht [29]. Zum anderen ist bei der 
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zweiteiligen Lösung die patientenindividuelle Gestaltung des Emergenzprofils, also des 
Übergangs zwischen Knochen und Gingivarand, ermöglicht, was hinsichtlich des Weichge-
websmanagements eine ästhetisch höherwertige Lösung darstellt [164]. Der Nachteil der 
zweigeteilten Variante kann jedoch in der Lockerung des Abutments bestehen, welche 
sowohl mit biomechanischen Problemen, als auch mit einer möglichen Bakterien-Kolo-
nisation im Spalt zwischen Implantatkörper und Abutment einhergehen kann [161]. Eine 
Auswahl heute auf dem Markt befindlicher Dentalimplantate ist in Abbildung 2 dargestellt. 
 
 
 
 
 
  
    
Abbildung 2: Auswahl heutiger Dentalimplantate. A: Zweiteiliges Titan-Implantat (Classic 
Soft Tissue Implantat, Straumann, Basel, CH) [98], B: Extrakurzes zweiteiliges Titan-
Implantat (Branemark Implantat Shorty, Nobel Biocare, Stockholm, S) [96], C: Zweiteiliges 
Titan-Implantat zur vollständig im Knochen versenkten Platzierung (Ankylos C/X, Dentsply 
Implants, Mannheim) [94], D: Einteiliges Titan-Sofortimplantat (Dr. Czíner Implantologie, 
Sopron, Ungarn) [97], E: Einteiliges Zirkonoxid-Implantat (Whitesky, Bredent Medical, 
Senden) [93], F: Zweiteiliges Zirkonoxid-Implantat (Zeramex T, Dentalpoint, Zürich, CH) 
[92], G: Zirkonoxid-Implantat mit Kugelkopfanker (Zirkolith, Z-Systems, Oensingen, CH) 
[100], H: Einteiliges, zahnähnlich eingefärbtes Zirkonoxid-Implantat (ceramic.implant, Vita 
Zahnfabrik, Bad Säckingen) [95]. 
A B C D 
E F G H 
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2.1.1 Zirkonoxid als Implantat-Werkstoff 
Titan und Titanlegierungen sind heute die bei weitem gebräuchlichsten Werkstoffe für 
dentale Implantate [58]. Trotz einer sehr hohen klinischen Erfolgsrate dieser Werkstoffe 
besteht jedoch der Wunsch vieler Patienten nach metallfreien Implantaten [212]. Die Ästhetik 
des grau erscheinenden Titans ist vor allem bei dünner Schleimhaut oder einem Rückgang 
des Weichgewebes ein wichtiger Kritikpunkt [117]. Auch die Korrosion des Metalls, die zur 
Ablagerung in umgebendem Gewebe [19] oder Lymphknoten [210] beobachtet wurde, wird 
diskutiert. Der alternative Werkstoff Zirkonoxid hat in den letzten Jahren eine breite 
Verwendung im Dentalbereich gefunden und bietet sich aufgrund seiner ausgezeichneten 
Biokompatibilität, seiner zahnähnlichen Farbe und seiner hohen Festigkeit für den Einsatz 
als dentaler Implantat-Werkstoff an [85]. Die Qualität der Knocheneinheilung wird derzeit 
als gleichwertig zum Titan eingeschätzt, wobei diesbezügliche Langzeitergebnisse noch 
abzuwarten sind [43,42,63,116,212]. 
Reines Zirkonoxid existiert unterhalb seines Schmelzpunktes von 2700 °C in drei kristallinen 
Phasen. Bei Raumtemperatur ist die monokline (m) Phase stabil. Diese wandelt bei 1170 °C 
in die tetragonale (t) Phase um, welche wiederum bei 2370 °C in die kubische (k) Phase 
übergeht [35]. Durch Dotierung verschiedener Oxide, wie Calciumoxid, Magnesiumoxid, 
Ceroxid oder insbesondere Yttriumoxid, wird eine Stabilisierung der tetragonalen und/oder 
der kubischen Phase bei Raumtemperatur ermöglicht [110]. Ein sehr häufig im technischen 
und medizinischen Bereich eingesetztes Material ist ein mit 3 mol.-% Y2O3 tetragonal 
stabilisiertes Zirkonoxid (tetragonal zirconia polycrystals, 3Y-TZP) [35,41]. Hierbei handelt es 
sich um ein Material, das nahezu vollständig in der tetragonalen Phase vorliegt [35]. Mit 
diesem Werkstoff können sehr gute mechanische Eigenschaften erreicht werden (Tab. 1).  
Tabelle 1: Ausgewählte mechanische Eigenschaften von 3Y-TZP [57,112].  
Charakteristische Festigkeit 0  1300 MPa [112] 
Weibull-Modul m 7,4 [112] 
Risszähigkeit KIc  8 MPam0,5 [112] 
Elastizitäts-Modul E  205 GPa [57] 
Härte HV20  12 GPa [112] 
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Die hohe Festigkeit und Risszähigkeit sind im metastabilen Zustand der tetragonalen Phase 
begründet. Bei einem fortschreitenden Riss findet in dem Spannungsfeld, das an der Riss-
spitze vorliegt, eine martensitische Umwandlung der tetragonalen in die monokline Phase 
statt, die mit einer Volumenzunahme der Elementarzelle einhergeht. Durch eine moderate 
lokale Phasenumwandlung werden Druckspannungen induziert und der Riss in seinem 
Fortschritt behindert [35]. Die Metastabilität der tetragonalen Phase kann jedoch vor allem 
im biokeramischen Bereich zu Problemen führen. In feuchter Umgebung findet die Phasen-
umwandlung (t→m) bereits bei relativ geringen Temperaturen statt, was mit Mikrorissen 
und einer Verringerung der Festigkeit einhergeht [33]. So fanden Chevalier et al. bei 3Y-TZP 
diese hydrothermale Alterung des Materials (low temperature degradation, LTD) bereits nach 
ca. 10 Stunden in Wasserdampf unter 2 bar bei 130 °C und beobachteten einen beachtlichen 
oberflächlichen Anstieg des monoklinen Phasenanteils auf mehr als 80 % [34]. In diesem 
Werkstoffverhalten ist das Versagen von 400 Prozyr® Hüftgelenk-Köpfen in den Jahren 2001 
und 2002 begründet, die zuvor mittels Heißdampf sterilisiert wurden [33]. Von einer Heiß-
dampf-Sterilisation von Hüftgelenk-Köpfen aus Zirkonoxid wurde daher auch von der US-
amerikanischen Zulassungsbehörde FDA (Food and Drug Administration) abgeraten [55]. 
Alternative Stabilisierungs-Strategien oder der Einsatz von Dispersionskeramiken, wie ZTA 
(zirconia toughened alumina) oder ATZ (alumina toughened zirconia), könnten in Zukunft eine 
Verminderung dieses Alterungsverhaltens erzielen, was insbesondere im Bereich der Bio-
keramiken von großem Interesse ist [35,112].  
Zum gegenwärtigen Zeitpunkt lässt sich noch keine sichere Aussage zur mechanischen 
Langzeit-Zuverlässigkeit von dentalen Implantaten aus Zirkonoxid treffen [10]. Eine 
retrospektive Studie ermittelte eine klinische Erfolgsrate von 95 % nach fünf Jahren, wobei 
keinerlei Fraktur der unterschiedlich strukturierten bzw. beschichteten Zirkonoxid-
Implantate berichtet wurde [154]. Auf der anderen Seite wurde in einer klinischen, 
retrospektiven Untersuchung von oberflächlich korundgestrahlten Zirkonoxid-Implantaten 
lediglich eine Überlebensrate von 82,4 % nach drei Jahren berichtet, was vor allem im 
Vergleich mit der hohen Langzeit-Überlebensrate von 95 % bei Titanimplantaten als nicht 
akzeptabel angesehen wird [62]. Hierbei waren vor allem sogenannte Durchmesser-
reduzierte Implantate (3,25 mm) von Frakturen betroffen, bei denen die bruchauslösende 
Fehlstelle meist im ersten Gewindegang lag, der wie der Rest des Implantatkörpers 
korundgestrahlt worden war [61]. Anders als bei metallischen Werkstoffen hat die Ober-
flächenrauheit bei Keramiken einen großen Einfluss auf die Gesamtfestigkeit [175]. Auch 
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wenn eine Verbesserung der Knocheneinheilung bei mikrostrukturierten Implantat-Ober-
flächen zu erwarten ist (s. Kap. 2.1.2), ist die Übertragung von Mikrostrukturierungs-
Techniken von metallischen auf keramische Implantate aus bruchmechanischen Gründen 
kritisch [143]. 
 
2.1.2 Oberflächen dentaler Implantate 
Ein direkter Verbund zwischen Implantaten aus Titan und Knochengewebe wurde erstmals 
von Brånemark beobachtet [24]. Der Prozess, bei dem eine klinisch asymptomatische feste 
Verbindung von alloplastischen Materialien mit dem Knochen erreicht wird, die bei 
funktioneller Belastung erhalten bleibt, wird als „Osseointegration“ bezeichnet [4] und ist 
die wesentliche Voraussetzung für den klinischen Erfolg eines dentalen Implantates. Die 
Einheilung eines Implantates ist dabei in vivo maßgeblich von der Osteoinduktion und 
Osteokonduktion abhängig. Die Osteoinduktion beschreibt dabei den Vorgang, in dem 
undifferenzierte pluripotente (mesenchymale) Stammzellen aus der Umgebung rekrutiert 
werden, welche zunächst in Prä-Osteoblasten und anschließend in Osteoblasten differen-
zieren und schließlich eine kalzifizierte Knochenmatrix ausbilden, in die sie als vollständig 
ausdifferenzierte Osteozyten eingebunden sind [4,136]. Bei der Wundheilung spielen 
verschiedene Zytokine, wie die Epidermal Growth Factors (EGF), die Transforming Growth 
Factors beta (TGF-β), die Fibroblast Growth Factors (FGF), Vascular Endothelial Growth Factors 
(VEGF), Granulocyte Macrophage Colony Stimulating Factors (GM-CSF), Platelet Derived Growth 
Factors (PDGF), Connective Tissue Growth Factors (CTGF), Interleukin (IL) und die Tumor 
Nerosis Factors-a in einem komplexen Zusammenspiel eine große Rolle [16]. Ein wesentlicher 
chemischer Stimulus sind hierbei die Bone Morphogenetic Proteins (BMPs), die zur TGF-β 
Familie gehören und diesen Prozess nachweislich fördern [216]. Die Bildung von BMPs kann 
dabei nicht nur im Rahmen der Heilung einer Knochenfraktur [4,16,114], sondern auch 
durch äußere Einflüsse, wie mechanische Spannungen [150] oder elektrische Signale erfolgen 
[147]. Als Osteokonduktion wird das Knochenwachstum entlang einer Implantat-Oberfläche 
verstanden, das zu einem großen Anteil von der Auswahl des Implantat-Materials abhängt 
[4]. Hierfür sind zusätzlich zu den BMPs noch weitere Wachstumsfaktoren beteiligt, die auch 
eine Vaskularisierung, also das Wachstum von Blutgefäßen befördern [4].  
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Zur erfolgreichen Osseointegration spielen Oberflächenmorphologie und -chemie der 
Implantate eine wesentliche Rolle [58]. Während die ersten Titan-Implantate eine relativ 
glatte „gedrehte“ Oberfläche aufwiesen, rückte die Oberflächenrauheit immer stärker in den 
Fokus der Forschung. Dentale Implantate können durch Bestrahlung mit abrasiven Medien, 
Säureätzung, einer Kombination aus beiden letztgenannten, Titan-Plasma-Sprühen oder 
anodische Oxidation mikrostrukturiert werden [125]. In Zellkultur-Experimenten können 
dabei die initialen Reaktionen von relevanten Zellen auf die Mikrostruktur untersucht 
werden. Die Proteine Osteocalcin, Alkalische Phosphatase (ALP), Collagen und Osteopontin 
spielen bei der Differenzierung von Osteoblasten eine wesentliche Rolle [107,193] und 
können als Maß für die osteogene Differenzierung herangezogen werden. Mustafa et al. 
konnten zum Beispiel in vitro bei mit TiO2 gestrahlten und dadurch aufgerauten Titan-
Oberflächen im Vergleich zu gedrehten Oberflächen eine signifikante Erhöhung von 
Osteocalcin in Zellen finden, die aus humanen Unterkiefer-Alveolarknochen gewonnen 
wurden [145]. Martin et al. zeigten in vitro für die humane osteoblastenähnliche Zelllinie 
(MG-63) auf Korund-bestrahlten und säuregeätzten Titanproben eine Erhöhung von 
Kollagen im Vergleich zu polierten Proben [134]. Rausch-fan et al. untersuchten ebenfalls das 
Verhalten von primären humanen alveolären Osteoblasten und MG-63-Zellen auf 
verschiedenen Titanoberflächen und zeigten eine signifikante Erhöhung von ALP und 
Osteocalcin auf Korund-bestrahlten und säuregeätzten Oberflächen [167]. Zudem konnten 
sie darstellen, dass die MG-63-Zellen hinsichtlich dieser beiden Proteine ein den primären 
Osteoblasten vergleichbares Verhalten aufwiesen.  
In vivo wurde dieser positive Einfluss der oberflächlichen Mikrostruktur auf die Osseointe-
gration von Titanimplantaten bestätigt. Buser et al. untersuchten unterschiedlich vorbehan-
delte Titan-Implantate in Femur und Tibia von Minischweinen und zeigten eine vergrößerte 
Knochen-Implantat-Kontaktfläche bei aufgerauten Oberflächen im Vergleich zu poliertem 
Titan [28]. Zechner et al. untersuchten anodisch oxidierte im Vergleich zu gedrehten Titan-
Implantat-Oberflächen in den Unterkiefern von Minischweinen und fanden ebenfalls 
signifikante Unterschiede in der Knochen-Implantat-Kontaktfläche [220]. Abrahamsson et al. 
verglichen gedrehte Titan-Implantate mit Korund-bestrahlten und anschließend geätzten 
Titan-Implantaten in Hunden nach verschiedenen Zeiträumen von 2 Stunden bis zu 
12 Wochen und fanden dieselben Knochenwachstums-Prozesse für beide Oberflächen-
Varianten; der histologisch ermittelte Grad der Osseointegration war jedoch bei den aufge-
rauten Oberflächen signifikant erhöht [2]. Die Beurteilung der Osseointegration aufgrund 
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der histologisch ermittelten Knochen-Implantat-Kontaktfläche kann falsch positive Ergeb-
nisse liefern, da das Vorhandensein von Knochengewebe an einer Implantat-Oberfläche noch 
keinen direkten chemischen Verbund nachweist. Jedoch konnten Wong et al. in ihrer In-Vivo-
Studie an Minischweinen nach 12 Wochen Einheilzeit auch eine Korrelation zwischen der 
Größe der Oberflächenrauheit und der Kraft aufzeigen, die beim Herausdrücken von zylin-
drischen Titan-Implantaten aus dem umgebenden Knochengewebe benötigt wurde [215].  
Die Chemie der Implantat-Oberfläche kann ebenfalls einen vorteilhaften Einfluss auf die 
Osseointegration haben [58]. Aus diesem Grunde wurden Titan-Implantate mit Hydroxyl-
apatit beschichtet, um das Einheilen des Implantates auf diesem Wege zusätzlich zu 
beschleunigen [125]. Es wurde beispielsweise in vitro durch Knabe et al. an humanen 
Knochenzellen gezeigt, dass eine mittels Plasma hergestellte Hydroxylapatit-Schicht auf 
Titan eine signifikant höhere Expression von osteogenen Markern wie Osteocalcin, ALP und 
Osteopontin zur Folge hatte, als die Kultivierung der Zellen auf Korund-gestrahlten und 
anschließend geätzten Titan-Oberflächen [115]. In vivo führen die Beschichtungen ebenfalls 
zu einer schnelleren Osseointegration [15]. Eine eingeschränkte Lebensdauer der beschich-
teten Implantate aufgrund der verstärkten Degradation des Hydroxylapatits und der 
Delamination vom Substratmaterial wurde jedoch diskutiert [197], auch wenn in einer 
Literatur-Meta-Analyse keine signifikante Beeinträchtigung der Lebensdauer von 
Hydroxylapatit-beschichteten Implantaten im Vergleich zu unbeschichteten Implantaten 
gefunden werden konnte [127].  
Ein immer stärker in den Vordergrund rückendes Problem der dentalen Implantologie ist 
die Periimplantitis. Hierunter wird eine Infektion der Gewebe in Umgebung von osseo-
integrierten Implantaten verstanden, die zu einem Verlust des stützenden Knochens führt 
[104]. Es wird dabei zwischen dem infektiösen Verlust dentaler Implantate kurz nach 
Implantation und der eigentlichen Periimplantitis unterschieden, die einer ursprünglich 
erfolgreichen Osseointegration oft nach mehreren Jahren folgt [166]. Diese Krankheit wird 
inzwischen bei 10 % aller gesetzten Dentalimplantate 5-10 Jahre nach Implantation 
beobachtet, wobei die dokumentierten Zahlen stark schwanken [139]. Die beteiligten Mikro-
organismen sind im Wesentlichen vergleichbar mit denen, die auch eine Parodontitis, also 
eine Entzündung des Zahnhalteapparates, verursachen. Allerdings wurde eine unterschied-
liche Dynamik der Abläufe der beiden Krankheiten beschrieben [77]. Folgende Risikofak-
toren werden dabei aufgeführt: schlechte Mundhygiene, eine frühere Parodontitis, Tabak-
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konsum, Diabetes Mellitus, Alkoholkonsum, genetische Merkmale und eine raue Implantat-
Oberfläche [76].  
Der Zusammenhang zwischen einer rauen Implantat-Oberfläche und einer periimplantären 
Erkrankung kann im nicht-pathologischen Rückgang des Kieferknochens begründet sein, 
der zunächst nicht zwingend mit einer entzündlichen Reaktion einhergehen muss. Bei 
natürlichen Zähnen wirkt das periodontale Ligament gewissermaßen als Federelement 
zwischen Zahnwurzel und Alveolarknochen und führt bei physiologischer Belastung des 
Zahnes somit zu einer relativ gleichmäßigen Spannungsverteilung im Knochen [52]. Die 
unphysiologische Spannungsverteilung im Implantat-umgebenden Knochen wird daher als 
eine mögliche Einflussgröße für den Abbau des Kieferknochens angesehen [49,152]. Als ein 
weiterer möglicher Faktor für den Abbau des Knochens wurde das chirurgische Trauma 
diskutiert, das während der Implantatbett-Aufbereitung durch einen zu hohen Druck 
während des Bohrvorgangs oder durch zu hohe Geschwindigkeiten des Bohrers entstehen 
kann [27,152]. Ein solches Vorgehen resultiert in einer Temperaturerhöhung, die das 
Knochengewebe schädigen kann. Der Mikrospalt zwischen Implantat und Abutment kann 
eine Bakterienkolonisation begünstigen und so eine Entzündung verursachen, die ebenfalls 
in einem Knochenrückgang resultiert [13,31]. Durch das sog. platform switching, also die vom 
Implantathals nach innen verschobene Implantat-Abutment-Verbindung konnte der 
Knochenrückgang teilweise reduziert werden [31]. Besonders im Bereich des Kieferkamms 
kann aber auch das Design des Implantates eine wichtige Rolle spielen. Es wurde 
beispielsweise diskutiert, ob ein konisches Design dieses Implantat-Bereiches im Vergleich 
zu einem parallelwandigen Design oder auch die Lage des ersten Gewindegangs dazu führt, 
dass die bei Belastung auftretenden Spannungen eher als Druck-, denn als Scherspannungen 
auf den Knochen wirken und so eine Verringerung des Knochenverlustes zur Folge haben 
[152]. Der Wiederaufbau der sog. „biologischen Breite“, also dem Abstand zwischen 
Knochengrenze und Gingivasaum, kann ebenfalls zu einem Knochenrückgang führen. 
Dieser Abstand liegt relativ konstant im Bereich zwischen zwei und drei Millimetern 
[83,152]. Eine ungenügende Weichgewebsanhaftung am Implantat oder eine chirurgische 
Reduktion der Gingiva können dazu führen, dass der Knochen sich zurückbildet, um die 
ursprünglich vorhandene biologische Breite wiederherzustellen [84,152]. Zusammenfassend 
kann eine einfache Erklärung für den Abbau des Knochens von osseointegrierten Implan-
taten nicht gegeben werden, da die oben beschriebenen Einflussfaktoren einerseits sehr 
vielfältig sind, andererseits aber auch eine starke Abhängigkeit untereinander aufweisen 
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[84,152]. Ein maximaler vom Kieferkamm ausgehender Knochenrückgang von 2 mm nach 
5 Jahren wird jedoch als klinisch akzeptabel angesehen [211]. 
Nach dem Rückgang des Knochens können durch die Oberflächenrauheit des freiliegenden 
Implantatbereichs Komplikationen entstehen. Die mikrostrukturierte Oberfläche ist – 
abhängig vom Grad des Knochenrückgangs – mehr oder weniger von der Gingiva bedeckt 
und stellt eine beachtliche Retentionsfläche für einen Biofilm dar, der auch bei einer 
gründlichen, täglichen Mundpflege des Patienten nur schlecht entfernt werden kann 
[141,152,168]. Daher wurde für mikrostrukturierte Implantate nach drei Jahren eine 
signifikant höhere Prävalenz für Periimplantitis gefunden als für gedrehte, also oberflächlich 
relativ glatte Implantate [53]. Der gängigste nicht-chirurgische Therapieansatz zur 
Bekämpfung der Periimplantitis ist die mechanische Reinigung der exprimierten Ober-
flächen, was vor allem durch die lokale oder systemische Behandlung mit Antibiotika zu 
einem signifikanten Rückgang der Entzündung, nachgewiesen durch eine geringere Sondier-
ungstiefe und weniger Blutungen während der Sondierung, führt [168]. Die mechanische 
Entfernung kann dabei klinisch durch schabende Instrumente oder intraorale Pulverstrahl-
geräte erfolgen [141,166,168]. Auch ein Einsatz von CO2-Lasern zur Entfernung des Biofilms 
wird aktuell diskutiert [138,141,168]. Solche Therapieansätze können jedoch für eine 
freiliegende raue Implantat-Oberfläche lediglich eine kurzfristige Lösung des Problems dar-
stellen, da die erneute Anlagerung eines Biofilms langfristig nicht verhindert werden kann. 
 
2.2 Gläser 
Unter dem Oberbegriff „Glas“ werden amorphe Festkörper aus unterschiedlichen 
Stoffsystemen zusammengefasst, die vor allem durch eine fehlende Fernordnung ihrer 
Atomstruktur definiert werden können [148]. Im Vergleich zu vorrangig kristallinen 
Festkörpern, wie Keramiken oder Metallen, setzt sich in einem Glas die durchaus 
vorhandene Nahordnung also nicht dreidimensional periodisch fort, wodurch ein Glas in 
alle Raumrichtungen dieselben Stoffeigenschaften besitzt, also isotrop ist [174]. Der Glas-
zustand kann dabei aus einer Lösung, z. B. durch einen Sol-Gel-Prozess, aus einer Gasphase 
durch Kondensation oder – in der Praxis am häufigsten angewandt – aus einer Schmelze 
unter Vermeidung der Kristallisation erreicht werden [148]. Im letztgenannten Fall unter-
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bleibt beim Abkühlen aus der Schmelze die Kristallisation, wenn den Stoffbausteinen 
aufgrund einer schnellen Abkühlung und dem schnellen Anstieg der Viskosität keine 
Möglichkeit gegeben wird, eine geordnete Struktur zu bilden [178]. Im physikochemischen 
Sinn wird Glas daher oftmals auch als eingefrorene, unterkühlte Flüssigkeit bezeichnet [174]. 
Die Temperatur, bei der keine strukturellen Umordnungen bei weiterer Abkühlung mehr 
stattfinden können, wird als Transformationstemperatur oder Glasübergangstemperatur (Tg) 
bezeichnet [174].  
Abhängig von der chemischen Zusammensetzung liegen anorganische Gläser entweder in 
einem thermodynamisch stabilen, oder in einem metastabilen Zustand vor. Im zweiten Fall 
kann ein erneutes Aufheizen oberhalb der Transformationstemperatur zur Kristallisation des 
Materials führen [178]. In der Netzwerkhypothese von Zachariasen [219] wird davon 
ausgegangen, dass z. B. in Silikatgläsern die [SiO4]-Tetraeder ein unregelmäßiges Netzwerk 
ausbilden. Dabei werden die in der Glasmatrix eingebauten Ionen entsprechend ihrer 
Funktion als Netzwerkbildner und Netzwerkwandler eingeteilt, wobei hier keine scharfe 
Grenze existiert und die Rolle einiger Elemente auch abhängig von der Gesamtzusammen-
setzung des Glases ist [174]. Die Netzwerkbildner, wie zum Beispiel Si4+, B3+, Ge4+ und P3- 
bilden dabei die Kationen, die in den Sauerstoffpolyedern eingebaut sind und die Grund-
struktur des Glases bilden. Netzwerkwandler, wie z. B. Na+, K+, Ca2+, Li+ und Ba2+ stören 
dieses Netzwerk aufgrund ihrer Atomradien und der reduzierten Anzahl möglicher kova-
lenter Bindungen [148,174]. Der hohe Einfluss der beteiligten Elemente auf die Glasstruktur 
führt zu einer starken Korrelation zwischen chemischer Zusammensetzung und den 
Eigenschaften der Gläser. Netzwerkwandelnde Alkaliionen führen zum Beispiel in einem 
Kieselglasnetzwerk tendenziell zu einer starken Viskositätsabnahme der Schmelze [178] und 
einer Abnahme der chemischen Beständigkeit [129]. Es ist jedoch nur bedingt sinnvoll, die 
Eigenschaftsänderungen der Gläser in Abhängigkeit ihrer einzelnen Oxide aufzuzeigen, da 
diese von der Gesamtzusammensetzung abhängen [174,185].  
Eine wesentliche Eigenschaft der Gläser ist ihre stark temperaturabhängige Viskosität. Diese 
bestimmt im Wesentlichen das Vorgehen bei der Verarbeitung von Gläsern, insbesondere bei 
der Formgebung [148]. Beim Abkühlen der Glasschmelze steigt die Viskosität stark an, was 
oberhalb von Tg mit der vereinfachten Vogel-Fulcher-Tammann-Gleichung (Gleichung 1) 
beschrieben werden kann [148].  
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0T-T
BAlg +=η   (1) 
η ist dabei die Viskosität, T die Temperatur und A, B sowie T 0 sind Konstanten, die aus drei 
Messpunkten (η,T) berechnet werden können. Die Formel bietet hierdurch die Möglichkeit 
der Interpolation [148]. Wichtige Fixpunkte, die bei der Verarbeitung von Gläsern charakter-
istisch sind, sind der untere Kühlpunkt (Strain Point) bei η = 1013,5 Pas, der obere Kühlpunkt 
(Annealing Point) bei η = 1012 Pas, der dilatometrische Erweichungspunkt bei η = 109,5 Pas, der 
Erweichungspunkt (Littletonpunkt, Softening Point) bei η = 1 06,6 Pas, der Fließpunkt (Flow-
Point) bei η = 104 Pas und der Einsinkpunkt (Working-Point) bei η = 103 Pas [148,178]. Für die 
Transformationstemperatur Tg wird häufig ein Wert zwischen η = 10 12 Pas und η = 1012,3 Pas 
angegeben [148]. Da die Lage von Tg jedoch stark von der Abkühlgeschwindigkeit abhängt, 
kann der Transformationstemperatur keine eindeutige Viskosität zugeschrieben werden 
[174]. Exakt sollte man deshalb von einem Transformationsbereich sprechen [174]. 
Überschreitet die Temperatur diesen Transformationsbereich, kann je nach chemischer 
Zusammensetzung eine exotherme Kristallisation des Glases stattfinden, die mittels 
Differenz-Thermoanalyse (DTA) oder Dynamischer Differenzkalorimetrie (DSC) nachgewie-
sen werden kann [88]. 
Die physikalischen Eigenschaften können sich durch die Kristallisation eines Glases stark 
ändern. So wird in einem SiO2-Al2O3-K2O-Grundglas zum Beispiel durch das Wachstum von 
fein verteilten Leuzit-Kristallen, die einen im Vergleich zum Grundglas höheren thermischen 
Dehnungskoeffizienten aufweisen, eine Erhöhung des thermischen Dehnungskoeffizienten 
des Gesamtmaterials verursacht [88]. Durch eine gezielte Steuerung der Kristallisation im 
Li2O-Al2O3-SiO2-System ist es auf der anderen Seite auch möglich, Glaskeramiken zu 
erzeugen, die in bestimmten Temperaturbereichen einen thermischen Dehnungskoeffizien-
ten von nahezu Null aufweisen [14]. Auch die chemische Beständigkeit eines Glases kann 
sich durch Kristallisation ändern. Im P2O5-B2O3-SiO2-System kann zum Beispiel die Bildung 
von Kristallen eine Änderung der chemischen Zusammensetzung der die Kristalle umge-
benden Glasmatrix verursachen, was eine wesentlich geringere Löslichkeit des Werkstoffs 
zur Folge hat [89]. Eine unkontrollierte Kristallisation eines Glases ist daher aufgrund der 
starken Auswirkungen auf die physikalischen Eigenschaften zu vermeiden. 
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2.2.1 Glas im Werkstoffverbund 
Gläser und teilkristallisierte Gläser werden in verschiedenen Bereichen im Verbund mit 
anderen Werkstoffen eingesetzt. Als Glasuren dienen sie dem Überzug auf keramischen 
Erzeugnissen, die dadurch eine höhere Härte, einen gewissen Glanz und die gewünschte 
Farbe verliehen bekommen [128]. Als Emaille wird eine Glasschicht sowohl als Korrosions- 
und Verschleißschutz, als auch als Dekoration auf metallische Untergründen aufgebracht 
[163]. Gläser und Glaskeramiken werden darüber hinaus als Glaslote zum formschlüssigen 
Verbinden verschiedener Werkstoffe eingesetzt. Ein großer Einsatzbereich sind hier 
Brennstoffzellen, in denen ein gasdichter Verbund zwischen verschiedenen oxidkeramischen 
und metallischen Werkstoffen benötigt wird, der den Austausch von Wasserstoff und 
Sauerstoff verhindert [67,131]. Glaslote werden auch im Dentalbereich eingesetzt, wo eine 
Lithium-Disilikat-Glaskeramik-Verblendschale mit einem Gerüst aus Zirkonoxid verbunden 
wird, wodurch im Vergleich zur konventionellen Verblendung mit einer Glaskeramik eine 
höhere Belastbarkeit vollkeramischer Brücken erreicht werden kann [180]. Auch die 
konventionelle Herstellung verblendeter Restaurationen im Dentalbereich stellt einen 
Werkstoffverbund zwischen einer Glaskeramik und einem andersartigen Werkstoff dar. 
Hierbei wird ein Gerüst aus einer metallischen Legierung oder einer Oxidkeramik (meist Y-
TZP) mit zahnfarbenen glaskeramischen Materialien in der Form des zu ersetzenden Zahns 
beschichtet, um ein möglichst natürliches Erscheinungsbild des Zahnersatzes zu erzielen 
[65].  
Aufgrund der notwendigen thermischen Behandlung bei den oben genannten Werkstoff-
verbunden spielt der thermische Dehnungskoeffizient (α) der beteiligten Materialien eine 
wesentliche Rolle. Liegt der Dehnungskoeffizient des Glases höher als der des 
Substratwerkstoffs, bilden sich beim Abkühlen unterhalb der Glasübergangstemperatur 
Zugspannungen im Glas aus, die zu Haarrissen im Glas führen können. Liegt hingegen der 
Dehnungskoeffizient der Glasbeschichtung deutlich unterhalb dessen des Substratmaterials, 
bilden sich im Glas Druckspannungen aus, die eine schalenförmiges Delamination zur Folge 
haben können [65]. Leichte Druck-Vorspannungen in der Beschichtung sind hingegen 
erwünscht, um ggf. auftretenden Zug-Lastspannungen entgegenzuwirken und somit eine 
höhere Belastbarkeit der aufgesinterten Glasbeschichtung zu erzielen [59]. Dies kann durch 
einen verringerten thermischen Dehnungskoeffizienten des Glases um bis zu 10 % erreicht 
werden [65]. 
Stand der Erkenntnisse 
17 
Der Einfluss der chemischen Zusammensetzung eines Glases auf den thermischen 
Dehnungskoeffizienten kann mittels empirischer Modelle abgeschätzt werden. Hierbei wird 
jedem Oxid ein Faktor αi zugewiesen, der mit seinem molaren Anteil pi im Glas multipliziert 
und aufsummiert den thermischen Dehnungskoeffizienten ergibt [174]. Der Dehnungs-
koeffizient des Glases α ergibt sich dann aus Gleichung 2 [185]. 
ii p⋅= ∑αα   (2) 
Diese Herangehensweise wurde von verschiedenen Autoren verfolgt, wobei die Faktoren αi 
jeweils empirisch anhand verschiedener Glaszusammensetzungen ermittelt wurden [11,214]. 
Der Einfluss ausgewählter Oxide auf den thermischen Dehnungskoeffizienten wird in 
Tabelle 2 mit den Faktoren nach Appen dargestellt [11,185].  
Tabelle 2: Ausgewählte Faktoren nach Appen zur Berechnung des thermischen Dehnungs-
koeffizienten (in 10-8 K-1) in Abhängigkeit der Zusammensetzung in Mol-% [185]. 
Oxide Faktor nach Appen Bemerkungen 
SiO2 3,8 wenn Anteil an SiO2 ≤ 67 Mol-% 
P2O5 14  
Na2O 39,5 wenn kein binäres Glas Na2O-SiO2 
K2O 42 wenn ≤ 1 Mol-% Na2O vorhanden ist 
CaO 13  
MgO 6  
 
Diese Berechnungen sind streng genommen lediglich für die Zusammensetzungsbereiche 
gültig, in denen die Faktoren ermittelt wurden. In dem Modell nach Priven, das in der 
kommerziell erhältlichen Software SciGlass eingebettet ist, werden zusätzlich zu den 
empirisch ermittelten Faktoren strukturunsensitive und struktursensitive Eigenschaften der 
Gläser unterschieden [165]. Für die struktursensitiven Eigenschaften werden die zu 
erwartenden Anteile der Koordinationspolyeder und deren Verbindungen in den Gläsern 
kalkuliert, welche wiederum die physikalischen Eigenschaften bestimmen. Der experimen-
tell ermittelte thermische Dehnungskoeffizient bei 210 °C wies bei dieser Methode für mehr 
als 4500 untersuchte Glaszusammensetzungen im Mittel eine relative Abweichung von 
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11,7 % zum kalkulierten Wert auf [165]. Im Vergleich zu anderen Modellen war dies die 
geringste durchschnittliche Abweichung der berechneten Dehnungskoeffizienten im 
Vergleich zu ermittelten Werten [165]. Deshalb bietet sich das Modell nach Priven für die 
Kalkulation von Glaszusammensetzungen an, die zuvor nicht beschrieben wurden [165].  
 
2.2.2 Bioaktive Gläser 
Larry L. Hench entdeckte im Jahr 1969, dass ein Glas mit der Zusammensetzung 45 Masse-% 
SiO2, 24,5 Masse-% Na2O, 24,5 Masse-% CaO und 6 Masse-% P2O5 in vivo einen direkten 
chemischen Verbund mit dem Knochen eingehen kann [81]. Dies stellte damals einen 
Kontrast zu den meisten bis dahin bekannten Werkstoffen dar, die im Kontakt mit lebendem 
Gewebe im besten Fall ein bioinertes Verhalten aufwiesen. Daher wurde diese Eigenschaft 
als „bioaktiv“ beschrieben [151]. Die Hypothese zur Entwicklung dieser speziellen Glas-
zusammensetzung beschrieb Hench wie folgt: „The human body rejects metallic and synthetic 
polymeric materials by forming scar tissue because living tissues are not composed of such materials. 
Bone contains a hydrated calcium phosphate component, hydroxyapatite [HA] and therefore if a 
material is able to form a HA layer in vivo it may not be rejected by the body.” [82]. Die Eigenschaft 
eines Materials, in vivo eine Hydroxylapatitschicht an seiner Oberfläche auszubilden, wurde 
also als die wesentliche Voraussetzung angesehen, dass das Material vom Körper nicht 
abgestoßen oder eingekapselt, sondern aktiv eingebunden wird. 
Bei der Untersuchung verschiedener Glaszusammensetzungen wurde ein empirisches 
Gehaltsdreieck entwickelt (Abb. 3), das eine Zusammenstellung der biologischen Reaktionen 
von massiven Glasbauteilen in Abhängigkeit der Oxide SiO2, Na2O und CaO bei konstantem 
P2O5-Anteil von 6 Masse-% darstellt [82].  
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Abbildung 3: Empirisch ermitteltes Gehaltsdreieck (in Masse-%), dass die biologischen 
Reaktionen der Gläser im SiO2-Na2O-CaO-System (mit 6 % P2O5) beschreibt [82]. 
Bei implantierten Gläsern der Zusammensetzung entsprechend Bereich A wurde ein direkter 
chemischer Verbund zum Knochen beobachtet. Am linken Rand des Bereiches A bilden sich 
Apatit/Wollastonit-Glaskeramiken, die nahezu kein Na2O aufweisen, aber dennoch eine 
hohe Bioaktivität mit relativ guten mechanischen Eigenschaften verbinden [82]. Ab einem 
SiO2-Anteil von ca. 60 Masse-% werden die Gläser bioinert. Sie bilden in vivo keinen direkten 
Verbund mit dem Knochen aus, sondern werden eingekapselt (Bereich B). Dies wird mit 
dem SiO2-Netzwerk erklärt, das ohne einen gewissen Anteil an Netzwerkwandlern eine 
hohe Dichte aufweist und keine Reaktionen mit Körperflüssigkeiten eingehen kann [151]. In 
Bereich C ist der Anteil an Na2O als Netzwerkwandler sehr hoch, was dazu führt, dass die 
chemische Reaktivität derart erhöht ist, dass sich implantierte Glasbauteile innerhalb 
kürzester Zeit (10 - 30 Tage) auflösen [78]. In Bereich D ist der Siliziumoxid-Anteil mit 
weniger als 36 Masse-% so gering, dass sich kein Glasnetzwerk ausbildet. Entsprechende 
Materialien sind für einen klinischen Einsatz nicht praktikabel [79,151]. Gläser im Bereich S 
bilden als Teil des Bereichs A nicht nur zum Knochen eine Verbindung aus. Diese Gläser 
wiesen auch zu kollagenhaltigen Weichgeweben, i. e. Muskeln, eine Verbindung auf [78,80]. 
Das Glas mit der Zusammensetzung 45 Masse-% SiO2, 24,5 Masse-% Na2O, 24,5 Masse-% 
CaO und 6 Masse-% P2O5 liegt in der Mitte im Bereich E und wird auch mit dem 
Produktnamen „Bioglass®“ bezeichnet. Aufgrund des SiO2-Anteils von 45 Masse-% und des 
molaren Calcium/Phosphor-Verhältnisses von 5,0 wird auch die Bezeichnung „45S5“ 
verwendet [81]. Es gilt zu beachten, dass sich die Bereiche nicht scharf voneinander 
abgrenzen lassen, wie es die Linien suggerieren, sondern dass sich die biologischen 
Eigenschaften der Gläser in den einzelnen Bereichen fließend verändern. 
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An der Grenzfläche eines bioaktiven Glases kommt es in vivo zu folgenden Reaktionen [151]: 
1. Schneller Ionenaustausch von Alkali- und Erdalkalimetallionen (z. B. Na+, Ca2+) mit 
H+ aus der umgebenden Körperflüssigkeit. 
2. Partielle Auflösung des Silikatnetzwerks, was zu –Si-OH Verbindungen an der 
Oberfläche führt. 
3. Kondensation und Repolymerisation der -Si-OH Verbindungen, die einen 
Siliziumoxid-reichen Bereich bilden, der arm an Kationen ist. 
4. Bildung einer amorphen Calciumphosphat-Schicht auf der Siliziumoxid-reichen 
Schicht durch Migration von Ca2+ und [PO4]3- Gruppen aus dem Inneren des Glases 
und der umgebenden Körperflüssigkeit.  
5. Kristallisation der amorphen Calciumphosphat-Schicht durch Einbau von OH- und 
[CO3]2- aus der Lösung zu Karbonat-Hydroxylapatit.  
Bis zu diesem Schritt kann das In-Vivo-Verhalten im Labor relativ einfach mittels einer 
simulierten Körperflüssigkeit (Simulated Body Fluid, SBF) nachgestellt werden, da noch keine 
biologischen Komponenten wie Proteine oder Zellen involviert sind. SBF ist eine Flüssigkeit, 
die hinsichtlich ihrer mineralischen Bestandteile der Zusammensetzung des Blutplasmas 
ähnelt [118]. Die am häufigsten verwendete SBF-Zusammensetzung stammt von Kokubo 
[119]. Es wurde gezeigt, dass sich nach zehn Stunden in SBF auf der Oberfläche von 45S5 
eine Karbonat-Hydroxylapatitschicht von ca. 10 µm bildet, die nach ca. hundert Stunden so 
stark angewachsen ist, dass sie mittels XRD nachgewiesen werden kann [78]. Dieses In-Vitro-
Verhalten wird häufig als Nachweis für die Bioaktivität eines Materials in vivo angesehen. 
Bohner und Lemaitre [21] sowie Pan et al. [156] wiesen jedoch darauf hin, dass es bei diesem 
Vorgehen sowohl zu falsch positiven als auch zu falsch negativen Ergebnissen hinsichtlich 
der Beurteilung einer späteren In-Vivo-Bioaktivität kommen kann. Da es sich bei den bislang 
als falsch positiv oder falsch negativ geprüften Werkstoffen jedoch nicht um silikatische 
Gläser handelte, bietet sich die Vorgehensweise nach Kokubo für diese Werkstoffe aufgrund 
der besseren Vergleichbarkeit mit der Literatur dennoch an. Die daraus gewonnenen 
Erkenntnisse sollten jedoch zurückhaltend bewertet werden. Eine endgültige Aussage 
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hinsichtlich der Bioaktivität eines Materials kann ohnehin erst nach Durchführung von In-
Vivo-Untersuchungen getroffen werden.  
Eine Variation der chemischen Zusammensetzung durch zusätzliche Elemente kann die 
biologischen Eigenschaften der Gläser stark verändern. Multivalente Kationen, wie Al3+, Ti4+ 
oder Ta5+ verringern tendenziell die Bioaktivität des Glases [82], während andere Elemente 
eine Erhöhung der Bioaktivität in vivo verursachen. Eine umfangreiche Übersicht über die 
biologischen Reaktionen verschiedener Elemente in bioaktiven Gläsern und Glaskeramiken 
wurde von Hoppe et al. zusammengestellt [91]. Die Stimulation von Zellen zur Osteo- und 
Angiogenese kann unter anderem durch Zn [123], Mg [222,218], Sr [133], Cu [66,170] und B 
[72] erreicht werden. Das Glas 45S5 weist bereits eine antibiotische Wirkung auf [101,7], 
dennoch werden von einigen Autoren zusätzliche Elemente wie Ag [17], Zn [144], Cu [1] in 
das Glasnetzwerk dotiert, um diesen Effekt zu verstärken und Entzündungen entgegen-
zuwirken. Ab bestimmten Konzentrationen der verschiedenen Elemente können jedoch auch 
zytotoxische Effekte auftreten [91].  
Da ein Glas spröde ist und relativ geringe Festigkeiten aufweist, kommt es als mono-
lithischer Werkstoff für ein lasttragendes Implantat nicht in Frage. Zur Erhöhung der 
Bioaktivität von bioinerten oder biotoleranten Implantat-Werkstoffen wie Titan oder 
Zirkonoxid können solche Gläser aber in Form von Beschichtungen genutzt werden, die der 
Oberfläche eines lasttragenden Implantates bioaktive Eigenschaften verleihen. Da hierfür in 
der Regel ein thermischer Prozess nötig ist, darf das Glas jedoch nicht zu früh kristallisieren, 
wenn es in niedrigviskoser Form verarbeitet werden soll [151]. Der Bereich zwischen Tg und 
dem Start der Kristallisation wird auch Arbeitsbereich oder Prozessfenster genannt. Das Glas 
45S5 kristallisiert bereits relativ knapp oberhalb des Transformationsbereiches, hat also einen 
kleinen Arbeitsbereich [162].  
Es können jedoch verschiedene Ionen wie Ka+, Mg2+ oder B3+ dotiert werden, die durch 
Erhöhung der Kristallisationstemperatur oberhalb von Tg den Arbeitsbereich vergrößern 
[12,151]. Um eine Beschichtung zu erhalten, die keine kritischen Zugspannungen oder gar 
Risse aufweist, muss zudem der thermische Dehnungskoeffizient α des Glases auf den des 
Substrates abgestimmt sein (s. Kap. 2.2.1). Das Glas 45S5 hat einen thermischen Dehnungs-
koeffizienten von ca. 15 · 10-6 K-1 [70]. Implantatwerkstoffe, wie Reintitan, Ti6Al4V oder Zir-
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konoxid haben hingegen einen thermischen Dehnungskoeffizienten im Bereich von ca. 9 - 
11 · 10-6 K-1 [59,70]. Eine Beschichtung mit 45S5 auf Titan mit anschließendem Brennprozess 
führt daher zu starken Eigenspannungen, welche Risse in der Glasschicht verursachen [86]. 
Verschiedene Autoren haben versucht, den thermischen Dehnungskoeffizienten durch 
Änderung der chemischen Zusammensetzung zu senken [5,8,30,44,56,69-71,121,130,159,173, 
176,201-206]. Eine große Herausforderung ist hierbei allerdings, einerseits den thermischen 
Dehnungskoeffizienten zu minimieren und andererseits eine ausreichende Bioaktivität zu 
erhalten [205]. So ist es durch Erhöhung des SiO2-Anteils beispielsweise möglich, den 
thermischen Dehnungskoeffizienten zu senken (s. Tab. 2 in Kap. 2.2.1). Wie oben dargestellt, 
ist jedoch ab einem Anteil von ca. 60 Masse-% davon auszugehen, dass das Glas bioinert 
wird.  
Eine Substitution von CaO durch MgO kann in einem Glas eine Senkung des thermischen 
Dehnungskoeffizienten bewirken [44,185]. Al-Noaman et al. untersuchten die Rolle von 
MgO, welches das CaO in einer Glasmatrix mit 41,7 Mol-% SiO2, 3,13 Mol-% ZnO, 5,2 Mol-% 
Na2O, 1 Mol-% K2O und 4,7 Mol-% P2O5 ersetzte, hinsichtlich der Beschichtung von dentalen 
Titanimplantaten [8]. Sie zeigten, dass der thermische Dehnungskoeffizient durch Erhöhung 
des MgO-Anteils gesenkt werden konnte. Hinsichtlich der Bioaktivität der Gläser zeigten sie, 
dass MgO die Apatitbildung nach der Lagerung in SBF nicht verhinderte, jedoch verlang-
samte. Zudem konnte nachgewiesen werden, dass ein erhöhter Magnesiumanteil in der 
Glasmatrix zu einer Erhöhung der Kristallisationstemperatur und einer Verringerung der 
Transformationstemperatur Tg, damit also zu einer Vergrößerung des Arbeitsbereiches 
führte. Ein umfangreicher Übersichtsartikel zum Einfluss von MgO in bioaktiven Gläsern 
wurde von Diba et al. verfasst [44]. 
Eine Substitution von Na2O durch K2O hat je nach Restanteilen des Na2O einen 
unterschiedlichen Effekt auf die thermischen Eigenschaften des Glases [201]. Dieses 
Verhalten ist auch als Mischalkalieffekt bekannt [184]. Je nach Restglaszusammensetzung 
wird zum Beispiel der Arbeitsbereich des Glases erhöht. Wird Na2O in der Glasmatrix jedoch 
vollständig durch K2O ersetzt, ist der Arbeitsbereich kleiner als ein Glas, das kein K2O 
enthält. Ein höherer molarer K2O-Anteil im Glas führt bei Ersetzen des Na2O außerdem zu 
einer Erhöhung des thermischen Dehnungskoeffizienten [201]. Dies spiegelt sich auch in den 
Appen-Faktoren in Tabelle 2 (Kap. 2.2.1) wieder. Canillo und Sola [30] verglichen das Hench-
Bioglas 45S5 mit einem Glas derselben molaren Zusammensetzung, in dem jedoch der 
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gesamte Na2O-Anteil durch K2O ersetzt wurde. Sie fanden eine Erhöhung des thermischen 
Dehnungskoeffizienten von 12,7 · 10-6 K-1 (45S5) auf 13,8 · 10-6 K-1 bei vergleichbarer Bioaktivi-
tät des neuen Glases. Bei diesem Glas wurde außerdem eine verringerte Neigung zur 
Kristallisation im Vergleich zu 45S5 festgestellt. 
Die Arbeitsgruppe um Tomsia entwickelte ein Glas (6P57), das einen thermischen 
Dehnungskoeffizienten von ca. 10,8 · 10-6 K-1 aufwies und auf Ti6Al4V beschichtet werden 
kann [69-71,130,173]. Die Zusammensetzung dieses Glases lag bei 56,5 Masse-% SiO2, 
11 Masse-% Na2O, 3 Masse-% K2O, 15 Masse-% CaO, 8,5 Masse-% MgO und 6 Masse-% P2O5. 
Da sie aber im Vergleich zum Hench-Glas 45S5 parallel zur oben beschriebenen teilweisen 
Substitution der Erdalkali- und Alkalimetalle ebenfalls den SiO2-Anteil erhöhten, ging mit 
der Minderung des thermischen Dehnungskoeffizienten eine Minderung der Bioaktivität 
einher, was sich in der sehr langsamen Bildung von Hydroxylapatit zeigt, der erst nach 30 
Tagen Lagerung in SBF nachgewiesen wurde [130]. Durch Mehrfachschichtsysteme aus 6P57 
mit Hydroxylapatit [69] oder 6P57 mit 45S5-Partikeln [71] kann die Bioaktivität der Schichten 
erhöht werden. Dieses Vorgehen führte jedoch aufgrund der unterschiedlichen thermischen 
Dehnungskoeffizienten der Schichtkomponenten zu Spannungen und Rissen innerhalb der 
Schichten. Ein Mehrfachschichtsystem mit zwei verschiedenen Gläsern auf Ti6Al4V war 
auch die Intention von Verné et al. [206]. Die zweite „bioaktive“ Schicht enthielt große 
Mengen an Al2O3 und F-, bildete während des Brands Fluorapatitkristalle aus. Die Autoren 
wiesen in SBF erst nach 60 Tagen eine Hydroxylapatitschicht nach. Peddi et al. untersuchten 
Gläser auf der Basis von B2O3 (≥ 40 Mol-%) und konnten eine gute thermische Kompatibilität 
zu Ti6Al4V erreichen. Nach zwei Wochen Lagerung in SBF zeigte das Glas H12 ähnliche 
XRD-Ergebnisse hinsichtlich der Bildung von Hydroxylapatit, wie 45S5 [159].  
Bioaktive Gläser werden auch zur Beschichtung keramischer Substrate eingesetzt. Krajewski 
et al. [121] beschichteten Zirkonoxid mit einem Glas mit der Bezeichnung AP-40 aus 44,3 
Masse-% SiO2, 11,2 Masse-% P2O5, 31,9 Masse-% CaO, 4,6 Masse-% Na2O, 0,2 Masse-% K2O, 
2,8 Masse-% MgO und 5,0 Masse-% CaF2. Ferraris et al. [56] fanden bei diesem Glas eine 
Calcium/Phosphor-reiche Schicht nach einem Monat Lagerung in SBF. Krajewski et al. 
entwickelten außerdem eine weiteres Glas mit ähnlicher Zusammensetzung wie AP-40 für 
die Beschichtung von Zirkonoxid. In diesem Glas mit der Bezeichnung RKKP waren 
zusätzlich kleine Mengen (< 1 Masse-%) La- und Ta-Oxide enthalten, die in vitro eine 
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Erhöhung der Bioaktivität gezeigt haben [120]. Für diese beiden Gläser werden 
unterschiedliche thermische Dehnungskoeffizienten angegeben. Krajewski et al. berichten für 
das AP40 einen Wert von α ≈ 9,9 · 10-6 K-1 und für Zirkonoxid α ≈ 9,8 · 10-6 K-1 [121]. Ferraris 
beschreibt im Gegensatz dazu für AP40, RKKP und Zirkonoxid einen Wert zwischen 12,0 
und 12,5 · 10-6 K-1 [56]. Da die dilatometrischen Messungen jeweils für die Gläser und das 
Substratmaterial durchgeführt wurden und vergleichbar mit diesen waren, kann davon 
ausgegangen werden, dass eine thermische Kompatibilität der Gläser zum Substrat gegeben 
war. Die relativ starken Unterschiede könnten in voneinander abweichenden 
Prüfprotokollen begründet sein. Aldini et al. [5] untersuchten die Osseointegration der 
RKKP-Beschichtung in Oberschenkelknochen von Ratten. Sie fanden eine deutliche 
Steigerung der Osseointegration der beschichteten Implantate im Vergleich zu unbe-
schichtetem Zirkonoxid. Santos et al. [176] stellten Komposite aus Zirkonoxid und einem 
Glas aus 28,57 Masse-% CaO, 24,18 Masse-% P2O5, 30 Masse-% SiO2 und 17,25 Masse-% MgO 
her. Sie berichteten für dieses Glas (10,2 · 10-6 K-1) ebenfalls einen thermischen Dehnungs-
koeffizienten nahe dem von Zirkonoxid (10,7 · 10-6 K-1). Oliveira et al. [155] untersuchten die 
Bioaktivität dieses Glases (CM6) und zeigten eine Erhöhung der Oberflächenaktivität und 
eine dickere Silizium-reiche Schicht durch einen höheren MgO-Anteil im Glas. 
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3 Material und Methoden 
 
Das vorrangige Ziel der vorliegenden Arbeit war die Entwicklung einer mikrostrukturierten 
Glasbeschichtung, die einen guten mechanischen Verbund zum Substratmaterial Zirkonoxid, 
eine sukzessive Degradation unter den chemischen und mechanischen Einflüssen in der 
Mundhöhle sowie eine höchstmögliche Bioaktivität aufwies. Um die Experimente möglichst 
zielgerichtet zu gestalten, wurden zunächst die thermischen Dehnungskoeffizienten einer 
Vielzahl von Glaszusammensetzungen errechnet, die potenziell ein bioaktives Verhalten 
aufweisen würden (Kap. 3.1). Anhand dieser Berechnungen wurden ausgewählte Gläser 
synthetisiert (Kap. 3.2) und ihre thermischen Dehnungskoeffizienten dilatometrisch ermittelt 
(Kap. 3.3). Aus diesen Gläsern wurden geeignete Suspensionen entwickelt (Kap. 3.4.1), die 
mittels Sprühtechnik auf die Substrate aufgetragen wurden (Kap. 3.4.2). Durch eine an-
schließende Wärmebehandlung wurden die Beschichtungen gesintert (Kap. 3.4.3) und zur 
Stimulation von Knochenzellen mikrostrukturiert (Kap. 3.4.4). Die mechanische Charak-
terisierung der Glasschichten erfolgte mittels standardisierter Ritztests (Kap. 3.5.1) und der 
Simulation einer dentalchirurgischen Implantatinsertion (Kap. 3.5.2). Der Einfluss der 
thermischen Prozesse auf die mechanischen Eigenschaften des Substratmaterials wurde 
mittels Ball-on-Three-Balls-Tests untersucht (Kap. 3.5.3). Die Wechselwirkungen der syntheti-
sierten Gläser mit Körperflüssigkeiten wurden sowohl mittels Simulated Body Fluid (Kap. 
3.6.1), als auch mittels einer Speichelersatzlösung (Kap. 3.6.2) analysiert. Zur Einschätzung 
der Biokompatibilität der Glasschichten wurden schließlich Zellkultur-Untersuchungen mit 
L929-Mausfibroblasten durchgeführt (Kap. 3.6.3). 
 
3.1 Kalkulation physikalischer Glaseigenschaften  
Die Abschätzung der physikalischen Eigenschaften ausgewählter Glaszusammensetzungen 
wurde mit der Software SciGlass vorgenommen (SciGlass Professional, V 7.0, SciMatic, 
Newton, MA, USA). In der Software stehen verschiedene Methoden zur Kalkulation in 
Abhängigkeit der chemischen Zusammensetzung zur Verfügung. Aufgrund der Tatsache, 
dass die verwendeten Glaszusammensetzungen in Bereichen lagen, die zum gegenwärtigen 
Stand der Technik noch nicht beschrieben worden sind, musste mit der Software extrapoliert 
werden, was lediglich das Modell „Priven-2000“ zuließ [165]. Für die Kalkulation der 
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physikalischen Eigenschaften wurden Glaszusammensetzungen in zwei verschiedenen 
Bereichen des sog. Hench-Dreiecks (Abb. 3) herangezogen (Tab. 3). Als wichtigstes Kriterium 
galt dabei der thermische Dehnungskoeffizient, der in SciGlass für eine Temperatur von 
350 °C ausgegeben wurde. Für die angegebenen Zusammensetzungs-Bereiche wurden dabei 
die Anteile der Oxide jeweils variiert, bis das Programm einen thermischen Dehnungs-
koeffizienten von ca. 10 · 10-6 K-1 errechnet hatte.  
Es wurde festgelegt, dass die Glaszusammensetzung einen Anteil von 6 Masse-% P2O5 
enthält, weil unter dieser Maßgabe der Gültigkeitsbereich des Hench-Dreiecks definiert 
wurde [82]. Zudem wurde der Anteil von SiO2 bei 45 Masse-% festgelegt, da dieser Anteil an 
SiO2 laut Hench die höchste Bioaktivität erwarten ließ.  
Eine weitere Unterteilung fand in die Bereiche A und S statt. In Bereich A ist laut Hench mit 
einem Anwachsen des Knochens zu rechnen [82], weshalb in der Mitte dieses Bereichs bei 
einem konstanten Anteil von 9,5 Masse-% Alkalimetallen eine Variation der Erdalkalimetalle 
durchgeführt wurde. Im Bereich AN wurden dabei 9,5 Masse-% Na2O konstant gehalten. Im 
Bereich AK wurden 9,5 Masse-% K2O als konstant definiert. Im Bereich S findet laut Hench 
eine Weichgewebsanhaftung statt [82], was den höchsten Grad einer möglichen Bioaktivität 
darstellt. Zur Einstellung eines möglichst geringen thermischen Dehnungskoeffizienten 
wurde für diese Arbeit der Anteil von CaO im Bereich S auf 0 Masse-% reduziert. Im Bereich 
SKM wurden die Oxide CaO und Na2O vollständig durch MgO und K2O ersetzt, 
wohingegen im Bereich S3K der Anteil an K2O bei 3 Masse-% konstant gehalten wurde. Die 
gewählten Zusammensetzungs-Bereiche sind in Tabelle 3 dargestellt.  
Tabelle 3: Zusammensetzungs-Bereiche der untersuchten Gläser (Angaben in Masse-%) 
Oxide  Bereich AN Bereich AK Bereich SKM Bereich S3K 
SiO2 45,0 45 45,0 45,0 
P2O5 6,0 6,0 6,0 6,0 
Na2O 9,5 0 0 12,0 – 19,0 
K2O 0 9,5 17,5 – 25,5 3,0 
CaO 19,0 – 27,0 21,5 – 29,5 0 0 
MgO 12,5 – 20,5 10,0 – 18,0 23,5 – 31,5 27,0 – 34,0 
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3.2 Glassynthese, chemische Zusammensetzung und Amorphizität  
Zur Herstellung der Gläser wurden die Rohstoffe Quarzglas (SiO2 amorph, Aachener Quarz-
Glas Technologie Heinrich, Aachen), Natriumcarbonat (Na2CO3, wasserfrei, zur Analyse, 
Art.-Nr. A1881, AppliChem, Darmstadt), Calciumhydrogenphosphat (CaHPO4, wasserfrei, 
Emprove®, Art.-Nr. 1.02304, Merck, Darmstadt), Calciumcarbonat (CaCO3, rein, Art.-Nr. 
1.02063, Merck, Darmstadt), Magnesiumoxid (MgO, schwer, reinst, Art.-Nr. 1.05867, Merck, 
Darmstadt), Tri-Natriumphosphat Dodecahydrat (Na3PO4 x 12 H2O, zur Analyse, Art.-Nr. 
1.06572, Merck, Darmstadt), Di-Kaliumhydrogenphosphat (K2HPO4, zur Analyse, Art.-Nr. 
1.05104, Merck, Darmstadt) und Kaliumcarbonat (K2CO3, zur Analyse, Art.-Nr. 1.04928, 
Merck, Darmstadt) entsprechend der stöchiometrischen Zusammensetzung abgewogen und 
in PE-Flaschen homogen vermischt (Tab. 4).  
Tabelle 4: Rohstoffmischungen für die Glassynthese (Angaben in Masse-%) 
Rohstoffe  A1 A2 A3 S1 S2 
SiO2 36,93 37,04 37,77 42,02 34,63 
Na2CO3 13,33 0 0 0 14,16 
CaHPO4 9,44 9,47 9,65 0 0 
CaCO3 26,75 30,50 26,61 0 0 
MgO 13,54 11,52 14,27 25,68 23,09 
K2CO3 0 11,47 11,7 18,55 3,39 
K2HPO4 0 0 0 13,75 0 
Na3PO4 x 12 H2O 0 0 0 0 24,73 
 
Die Rohstoffmischungen für S1 und S2 wurden in Aluminiumoxidtiegeln für 15 h bei 600 °C 
gebrannt (Typ 312476, Therm-AIX, Aachen). Das gebrannte Material wurde für 2 h in einem 
Pt-Tiegel bei 1600 °C aufgeschmolzen und anschließend in destilliertem H2O abgefrittet. Die 
Rohstoffmischungen für A1, A2 und A3 wurden ohne vorherigen Brennprozess für 2 h in 
einem Pt-Tiegel bei 1400 °C aufgeschmolzen und anschließend in destilliertem H2O 
abgefrittet. Die Glasfritten wurden bei 70 °C für 18 h in einem Trockenschank (DL 53 DRY-
Line, VWR, Langenfeld) getrocknet und anschließend in Fraktionen zu jeweils 400 g mit 
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ZrO2-Kugeln (D = 20 mm: 1 kg; D = 10 mm: 1 kg) in Porzellantrommeln (Haldenwanger, 
Waldkraiburg) für 24 h aufgemahlen und gesiebt (< 710 µm). 
Zur Bestimmung der chemischen Zusammensetzung der synthetisierten Gläser wurden 
Röntgenfluoreszenzanalysen (X-ray fluorescence spectroscopy, XRF) durchgeführt. Hierzu 
wurden 1 g der jeweiligen Glaspulver mit 5 g Aufschlussmittel (FLUX LT66:LM34 + 0,2% 
LiBr, Socachim-XRF Scientifics, Brüssel, Belgien) vermischt und im PtAu-Tiegel über offener 
Flamme zu Schmelztabletten verarbeitet. Die Ermittlung der chemischen Zusammensetzung 
erfolgte mittels wellendispersiver Röntgenfluoreszenzspektrometrie (PW2405, Philips, 
Almelo, Niederlande).  
Die Amorphizität der synthetisierten Gläser wurde mittels Röntgendiffraktometrie (X-ray 
diffraction, XRD) ermittelt (D8 Advance, Bragg Brentano, Bruker AXS, Karlsruhe). Die 
Parameter dieser Messungen sind in Tabelle 5 dargestellt.  
Tabelle 5: Parameter der Röntgendiffraktometrie 
Strahlung (Kathode) Cu Kα 
Spannung (kV) 40  
Stromstärke (mA) 40  
Sekundäroptik Kβ Filter Ni 
Detektor LynxEye (3° 2θ detector window) 
Schrittweite (2θ) 0.010218  
Messdauer pro Schritt 96 s 
 
3.3 Thermophysikalische Charakterisierung 
Zur Ermittlung der technischen Wärmedehnungskoeffizienten wurden dilatometrische 
Untersuchungen durchgeführt. Hierzu wurden die aufgemahlenen Glaspulver zunächst 
erneut für 1 h im Pt-Tiegel aufgeschmolzen und in Graphitformen, die in einem Sandbad auf 
370 °C erhitzt wurden, gegossen. Die entformten Glasteile wurden anschließend zum 
Entspannungskühlen für 24 h bei 600 °C (A1, A2, A3, S1) bzw. 550 °C (S1) gelagert und 
anschließend mit 0,5 K/min auf Raumtemperatur abgekühlt. Zur Ermittlung der technischen 
Wärmedehnungskoeffizienten wurden rechteckige Proben mit einer diamantierten 
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Diamantsäge auf das Endmaß von ca. 5 mm x 5 mm x 20 mm aus den Glasblöcken gesägt. 
Jede Probe wurde bis auf 1 µm vermessen und dilatometrisch mit einer Aufheizrate von 5 
K/min analysiert (Dil402E, Netzsch, Selb). Zudem wurden Zirkonoxid-Zylinder 
(Durchmesser = 5 mm), die der Zusammensetzung des Implantat-Materials entsprachen, auf 
eine Länge von 20 mm gesägt, vermessen und ebenfalls mit einer Aufheizrate von 5 K/min 
untersucht. Pro Material wurde die thermische Dehnung von zwei Proben untersucht. 
Die Glasübergangs- und Kristallisationstemperaturen der Gläser A3 und S1 wurden aus den 
aufgemahlenen Glaspulvern mittels Dynamischer Differenz-Kalorimetrie (Differental 
Scanning Calorimetry, DSC) ermittelt (DSC404, Netzsch, Selb). Die pulverförmigen Proben 
wurden an Luft mit 15 K/min auf 1200 °C aufgeheizt und die dabei abgegebene bzw. 
aufgenommene Wärmemenge ermittelt. Zur Untersuchung des Sinterverhaltens wurden 
erhitzungsmikroskopische Messungen mit automatischer Bildanalyse (EM-201, Hesse 
Instruments, Osterode) durchgeführt. Hierzu wurden zylindrische Proben (H = 3 mm, 
D = 3 mm) aus den Glaspulvern gepresst und auf dem polierten Implantat-Material (ZrO2) 
positioniert. Die Aufheizrate bis 510 °C lag bei 10 K/min. Die Aufheizrate zwischen 510 °C 
und 1450 °C lag bei 5 K/min. Es wurden jeweils zwei Proben der Gläser A3 und S1 
untersucht. 
 
3.4 Beschichtungstechnik 
3.4.1 Suspensionscharakterisierung 
Die aufgemahlene und gesiebte Glasfritte (< 710 µm) wurde in Fraktionen von jeweils 400 g 
für 12 - 20 Tage in einer rotierenden Porzellantrommel (Haldenwanger, Waldkraiburg) mit 
ZrO2-Kugeln (D = 20 mm: 1 kg; D = 10 mm: 1 kg) aufgemahlen, bis 90 % des Pulvers (d0.9) 
eine Partikelgröße von < 20 µm aufwies. Die Charakterisierung der Partikelgrößenverteilung 
wurde mittels Laser-Granulometrie (Mastersizer 2000, Malvern, Worcestershire, Großbritan-
nien) durchgeführt. Die Messung erfolgte in destilliertem Wasser. 
Es wurden wässrige Suspensionen mit dem aufgemahlenen Glaspulver hergestellt. 
Zur Untersuchung der Sedimentation wurden verschiedene Suspensionen mit Anteilen von 
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0 - 3 Masse-% des organischen Stabilisators Optapix G1201 (Zschimmer & Schwarz, 
Lahnstein) angesetzt, wobei zunächst der Stabilisator unter manuellem Rühren in dest. H2O 
gelöst wurde. Anschließend wurde das Glaspulver hinzugegeben. Das Wasser-Feststoff-
Masseverhältnis lag bei 1:1. Die Suspension wurde für 15 min im Ultraschallbad (Branson 
200, Branson, Danbury, USA) unter zusätzlichem manuellem Rühren homogenisiert. 
Anschließend wurden jeweils 10 ml der Suspensionen in Messzylinder gegeben. Nach einer 
Sedimentationszeit von 3 h wurde der flüssige Anteil vorsichtig abgeschüttet, so dass das 
feste Sediment im Messzylinder verblieb. Die Menge an festem Sediment wurde als Maß für 
die technischen Sedimentations-Eigenschaften der Suspension bewertet.  
Zur Untersuchung der Benetzbarkeit wurden 0 - 0,25 Masse-% des Netzmittels KG 9033 
(Zschimmer u. Schwarz, Lahnstein) zu der oben beschriebenen Suspension mit 1 Masse-% 
Optapix G1201 (Zschimmer & Schwarz, Lahnstein) gegeben. Die Untersuchung der Benetz-
barkeit erfolgte, indem ein Tropfen auf eine polierte und in Ethanol gereinigte ZrO2-Probe 
gegeben wurde. Die Tropfengeometrie wurde nach 10 s mittels Mikroskopkamera (Compact 
Videomicroscope, PW Allen, Tewkesbury, UK) aufgezeichnet und der Kontaktwinkel mittels 
Bildanalyse-Software (ImageJ, Version 1.46r, National Institutes of Health, USA) ausge-
wertet, welcher als Maß für die Benetzbarkeit der Suspension herangezogen wurde. Pro 
Suspension wurden sechs Tropfen gemessen.  
 
3.4.2 Sprühapplikation der Glasschichten  
Zur Herstellung der Glassuspension wurde eine Organikmischung angesetzt, die über einen 
Zeitraum von mehreren Wochen verwendet werden konnte. Hierzu wurden 1 Masse-% 
Optapix G1201 (Zschimmer & Schwarz, Lahnstein) und 0,25 Masse-% KG 9033 (Zschimmer 
& Schwarz, Lahnstein) unter manuellem Rühren in 200 ml destilliertem Wasser gelöst und in 
einer 250 ml-PE-Flasche unter Rotation (ca. 120 U/min) gelagert. Die Angaben der 
Gewichtsprozente beziehen sich auf die spätere Suspension, die im Wasser-Feststoff-
Masseverhältnis von 1:1 angesetzt wurde. Unmittelbar vor dem Beschichtungsprozess 
wurde das Glaspulver zugegeben und für 5 min per Ultraschall (RK 106, Bandelin, Berlin) 
unter zusätzlichem manuellem Rühren dispergiert. Die verwendete Sprühapparatur ist in 
Abbildung 4 dargestellt. Die Zerstäubung der Suspension erfolgte mittels Airbrush 
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(Airbrush Spray Gunmaster Flexible, Revell, Bünde). Der Luftdruck wurde während des 
Sprühens auf 0,6 bar eingestellt. Die Nadel, die im Airbrush die Suspensionszufuhr und den 
Zerstäubungswinkel kontrolliert, wurde 4 mm herausgezogen. Dies entspricht einer 
vollständig geöffneten Düse mit breitestmöglichem Zerstäubungswinkel. Durch eine 
Kombination aus Einwegspritze und Linearmotor (Power-Motor 9VDC, 50:1, Knobloch, 
Erbes-Büdesheim) wurde die Suspension mit einer Geschwindigkeit von 4,0 ml/min zur 
Düse befördert.  
 
Abbildung 4: Sprühapparatur für flache Proben. A: Airbrush-Düse, B: Zuführung der 
Suspension, C: Probenposition, D: Steuerungseinheit, E: Linearmotor, F: Verfahreinheit 
Die Reinigung der ZrO2-Proben vor der Beschichtung erfolgte während der ersten 
Sinterversuche (Tab. 6 bis Tab. 9) durch zweimaliges Reinigen in Ethanol (Sorte 642, 100 %, 
vergällt mit MEK, Schmittmann, Düsseldorf) für jeweils 5 Minuten im Ultraschallbad 
(Branson 200, Branson, Danbury, USA), dem zwei weitere Reinigungsschritte in destilliertem 
Wasser für jeweils 5 Minuten im selben Ultraschallgerät folgten. In allen weiteren Versuchen 
wurden die Proben vor der Beschichtung gereinigt, indem sie zunächst 2-fach in jeweils 
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frischem Ethanol (Sorte 642, 100 %, vergällt mit MEK, Schmittmann, Düsseldorf) für 5 min 
im Ultraschallbad (Branson 200, Branson, Danbury, USA) gereinigt und anschließend in 
einem Dentalkeramik-Brennofen (Austromat 3001, DEKEMA, Freilassing) mit folgendem 
Programm gebrannt: RT - 50 K/min - 830 °C (10 min) (mit Vakuum) - RT (Ofen geöffnet). 
Die Beschichtung von flachen Proben wurde bei einem Abstand von 10 cm zwischen 
Probenoberfläche und Düse durchgeführt. Dabei wurden die Proben mit einer Geschwin-
digkeit von 8,3 cm/s durch den Sprühnebel gefahren. Nach jedem zweiten Durchfahren des 
Sprühnebels wurde die Schicht mit einer Kombination aus Warmluftfön (HD70 DF, Braun, 
Kronberg) und Infrarotstrahler (614.00 IL 11, Beurer, Ulm) getrocknet, bevor sie erneut durch 
den Sprühnebel gefahren wurde. Insgesamt wurden die Proben 12-mal durch den 
Sprühnebel gefahren, um nach dem Sintern eine Schichtdicke von ca. 50 µm zu erzeugen. 
Die Beschichtung von Implantaten erfolgte in einer separaten Apparatur (Abb. 5) bei einem 
Abstand von 3,5 cm zwischen Probe und Düse. Dabei wurden die Implantate bereits 
außerhalb des Sprühnebels mit einer Geschwindigkeit von ca. 500 U/s in Rotation versetzt, 
anschließend wurde die Zweistoffdüse (Modell 970 Form 5, Bohrung 0,8 mm, Düsen-Schlick, 
Untersiemau) mit 35 cm/s über die rotierenden Proben gefahren. Die Einstellungen waren 
dabei wie folgt: Luftkappeneinstellung: 2, Nadeleinzug: 0,48 mm (Mikrometerschrauben-
stellung: 16), Luftdruck: 0,5 bar, Ansaughöhe der Suspension: 10 cm.  
 
Abbildung 5: Beschichtungsapparatur für Implantate. Das Implantat wurde in Rotation 
versetzt und unter einer Neigung um 30 ° zur Horizontalen von der Düse besprüht. 
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3.4.3 Brennprozess 
Das Brennen der Proben erfolgte in einem Dentalkeramik-Brennofen (Austromat 3001, 
DEKEMA, Freilassing). Das Ofenprogramm ist schematisch in Abbildung 6 dargestellt.  
 
Abbildung 6: Schematische Darstellung der verwendeten Ofenprogramme. TS: Brenntem-
peratur, tS: Brenndauer, tV: Vakuumdauer, tP: Dauer Vorheizschritt, r: Aufheiz- und Abkühl-
rate, tp+r: Dauer, bis TS erreicht ist. 
Zur Untersuchung der Sintereigenschaften der Gläser A3 und S1 wurde eine Variation der 
Brenntemperatur TS, der Brenndauer tS, der Dauer des angelegten Vakuums tV, der Dauer 
des Vorheizschritts tP und der Aufheiz- und Abkühlrate r durchgeführt. Mit tp+r wird die 
Zeit bezeichnet, die verstreicht, bis TS erreicht wurde. Das Vakuum wurde auf Stufe 9 
eingestellt, was nach 45 Sekunden laut Herstellerangabe einem Luftdruck von < 35 mbar 
entspricht [40]. 
Flache, polierte ZrO2-Proben (Implantat-Material, VITA Zahnfabrik, Bad Säckingen) wurden 
entsprechend Kapitel 3.4.2 beschichtet und mit verschiedenen Brennparametern gebrannt, 
um den Einfluss von Brenndauer tS und Brenntemperatur TS auf die Schichtmorphologie zu 
untersuchen. Die untersuchten Brennparameter für das Glas A3 sind in Tabelle 6 und für das 
Glas S1 in Tabelle 7 aufgelistet. 
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Tabelle 6: Brennparameter zur Untersuchung der Schichtmorphologie bei Glas A3. TS: 
Brenntemperatur, tS: Brenndauer, tV: Vakuumdauer, tP: Dauer Vorheizschritt, r: Aufheiz- und 
Abkühlrate, tp+r: Dauer, bis TS erreicht ist.  
TS (°C) ts (min) tV (min) r (K/min) tp (min) 
770 1 tp+r+1 10 0 
770 25 tp+r+25 10 0 
770 100 tp+r+100 10 0 
830 1 tp+r+1 10 0 
830 25 tp+r+25 10 0 
830 100 tp+r+100 10 0 
900 1 tp+r+1 10 0 
900 25 tp+r+25 10 0 
900 100 tp+r+100 10 0 
 
Tabelle 7: Brennparameter zur Untersuchung der Schichtmorphologie bei Glas S1. TS: 
Brenntemperatur, tS: Brenndauer, tV: Vakuumdauer, tP: Dauer Vorheizschritt, r: Aufheiz- und 
Abkühlrate, tp+r: Dauer, bis TS erreicht ist. 
TS (°C) ts (min) tV (min) r (K/min) tp (min) 
770 1 tp+r+1 10 0 
770 25 tp+r+25 10 0 
770 100 tp+r+100 10 0 
800 1 tp+r+1 10 0 
800 25 tp+r+25 10 0 
800 100 tp+r+100 10 0 
830 1 tp+r+1 10 0 
830 25 tp+r+25 10 0 
830 100 tp+r+100 10 0 
 
Der Einfluss von Brenndauer, Vorheizschritt und Vakuum wurde mit gepressten Tabletten 
durchgeführt. Hierzu wurden 0,2 g des Glases A3 in eine Stahlform mit einem 
Innendurchmesser von 7 mm gegeben, die entsprechenden Stempel aufgesetzt und in einer 
Universalprüfmaschine (Zwick, Ulm) mit 5 mm/min bis 2000 N für 0,5 min verpresst. 
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Anschließend wurden die Tabletten auf einem Zirkonoxid-Träger mit den in Tabelle 8 
aufgeführten Parametern gebrannt.  
Tabelle 8: Brennparameter zur Untersuchung des Einflusses von Brenndauer, Vakuumdauer 
und Vorheizschritt an Tabletten des Glases A3. TS: Brenntemperatur, tS: Brenndauer, tV: 
Vakuumdauer, tP: Dauer Vorheizschritt, r: Aufheiz- und Abkühlrate, tp+r: Dauer, bis TS 
erreicht ist. 
TS (°C) ts (min) tV (min) r (K/min) tp (min) 
830 1 tp+r+1 10 0 
830 25 tp+r+25 10 0 
830 100 tp+r+100 10 0 
830 25 tp+r+25 10 50 
830 25 tp+r+15 10 0 
830 25 tp+r+15 10 50 
 
Zur Untersuchung des Einflusses von unterschiedlichen Vakuumdauern sowie Aufheiz- und 
Abkühlraten auf die Schichtmorphologien wurden polierte ZrO2-Proben mit dem Glas A3 
beschichtet und mit den in den Tabellen 9 und 10 dargestellten Parametern gebrannt.  
Tabelle 9: Brennparameter zur Untersuchung des Einflusses der Vakuumdauer auf 
Beschichtungen des Glases A3. TS: Brenntemperatur, tS: Brenndauer, tV: Vakuumdauer, tP: 
Dauer Vorheizschritt, r: Aufheiz- und Abkühlrate, tp+r: Dauer, bis TS erreicht ist. 
TS (°C) ts (min) tV (min) r (K/min) tp (min) 
830 100 tp+r+90 10 0 
830 100 tp+r+50 10 0 
830 100 tp+r+25 10 0 
830 100 tp+r+10 10 0 
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Tabelle 10: Brennparameter zur Untersuchung des Einflusses von Aufheiz- und Abkühlrate 
auf Beschichtungen des Glases A3. TS: Brenntemperatur, tS: Brenndauer, tV: Vakuumdauer, 
tP: Dauer Vorheizschritt, r: Aufheiz- und Abkühlrate, tp+r: Dauer, bis TS erreicht ist. 
TS (°C) ts (min) tV (min) r (K/min) tp (min) 
830 25 tp+r+15 2 0 
830 25 tp+r+15 5 0 
830 25 tp+r+15 10 0 
830 25 tp+r+15 50 0 
 
3.4.4 Oberflächenstrukturierung der Glasbeschichtung 
Eine Oberflächenstrukturierung der gebrannten Glasschichten wurde mittels subtraktiven 
und additiven Verfahren durchgeführt. Die subtraktive Strukturierung wurde mittels 
oberflächlichem Ätzen der Glasschichten erreicht, während bei dem additiven Verfahren 
eine zweite Beschichtung der partikulären Suspension auf der bereits gebrannten Glasschicht 
mit einem anschließenden zweiten Brennvorgang durchgeführt wurde. Die erste Glasschicht 
wurde dabei jeweils aus dem Glas A3 wie oben beschrieben mit folgenden Brennparametern 
hergestellt: tp = 0 min, r = 10 K/min, tV = tp+r + 90 min, TS = 830 °C, tS = 100 min.  
Zum Ätzen der Glasschichten kamen drei verschiedene Säuren zum Einsatz: Flusssäure (auf 
0,5 Vol.-% verdünntes IPS Etching Gel, Ivoclar Vivadent, Schaan, FL), Essigsäure (5 Vol.-%, 
zur Analyse, Merck, Darmstadt) und Zitronensäure (5 Vol.-%, zur Analyse, Merck, 
Darmstadt). Nach einer Reinigung der Glasschichtoberfläche für 5 min mittels Ethanol (Sorte 
642, 100 %, vergällt mit MEK, Schmittmann, Düsseldorf) im Ultraschallbad (Branson 200, 
Branson, Danbury, USA) und anschließender Trocknung an Raumtemperatur wurden die 
Proben für 10 s, 1 min und 6 min in den jeweiligen Säuren gelagert und anschließend mit 
destilliertem Wasser abgespült. Eine Modifikation dieser Strukturierungen wurde geprüft, in 
dem ein thermischer Prozess nachgeschaltet wurde. Dabei wurden Glasoberflächen, die 
mittels Essigsäure (5 Vol.-%, zur Analyse, Merck, Darmstadt) für 6 min geätzt wurden, mit 
den in Tabelle 11 aufgeführten Brennparametern behandelt (Austromat 3001, DEKEMA, 
Freilassing).  
Tabelle 11: Brennparameter der thermischen Behandlung bereits geätzter Schichten des 
Glases A3 (6 min in 5 Vol.-% Essigsäure). TS: Brenntemperatur, tS: Brenndauer, tV: 
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Vakuumdauer, tP: Dauer Vorheizschritt, r: Aufheiz- und Abkühlrate, tp+r: Dauer, bis TS 
erreicht ist. 
TS (°C) ts (min) tV (min) r (K/min) tp (min) 
770 1 tp+r+1 10 0 
770 10 tp+r+10 10 0 
770 25 tp+r+25 10 0 
830 1 tp+r+1 10 0 
830 10 tp+r+10 10 0 
830 25 tp+r+25 10 0 
 
Die Herstellung einer additiven Mikrostrukturierung erfolgte durch ein erneutes Beschichten 
der bereits gesinterten Glasschicht. Die Beschichtung erfolgte dabei analog zu der in Kapitel 
3.4.2 beschriebenem Methode. Bei der zweiten Beschichtung wurden die Proben insgesamt 
jedoch lediglich 4-mal durch den Sprühnebel gefahren. Anschließend erfolgte eine erneute 
Sinterung der Proben mit den in Tabelle 12 aufgeführten Brennparametern (Austromat 3001, 
DEKEMA, Freilassing). 
Tabelle 12: Brennparameter bei der Sinterung der zweiten Glasbeschichtung zur 
Oberflächenstrukturierung. TS: Brenntemperatur, tS: Brenndauer, tV: Vakuumdauer, tP: Dauer 
Vorheizschritt, r: Aufheiz- und Abkühlrate. 
TS (°C) ts (min) tV (min) r (K/min) tp (min) 
750 1 0 10 0 
750 10 0 10 0 
750 25 0 10 0 
760 1 0 10 0 
760 10 0 10 0 
760 25 0 10 0 
770 1 0 10 0 
770 10 0 10 0 
770 25 0 10 0 
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3.4.5 Mikrostrukturanalyse 
Die Oberfläche der beschichteten und gebrannten Proben wurde mittels Lichtmikroskopie 
(AXIO Imager M2m, Zeiss, Wetzlar) analysiert. Zur Untersuchung der Schichtmorphologie 
wurden die Proben mittels Drei-Punkt-Biegevorrichtung (Z2.5, Zwick, Ulm) mit 50 mm/min 
Vorschubgeschwindigkeit durchgebrochen. Die Glas-Beschichtung lag dabei auf der 
Zugseite (Abb. 7). Die Proben wurden mit PtAu besputtert (SCD 030, Balzers Union, Balzers, 
FL), und die Querschnittmorphologie wurde mittels Rasterelektronenmikroskopie (REM, FEI 
ESEM XL30 FEG, Philips, Eindhoven, NL) inkl. Energiedispersiver Röntgenspektroskopie 
(EDX, Falcon Genesis, EDAX Inc, Mahwah, NJ, USA) analysiert. Zur Untersuchung der 
gesinterten Tabletten wurden diese in Epoxidharz eingebettet (Epofix, Struers, Willich), 
Querschliffe erstellt (1200er, 2400er und 4000er SiC-Papier, 9 µm, 3 µm und 1 µm Diamant-
suspensionen, Saphir 520, Rubin 500, ATM, Mammelzen) und mittels Lichtmikroskopie 
(AXIO Imager M2m, Zeiss, Wetzlar) analysiert. Eine eventuelle Kristallisation der Gläser 
während des Brennprozesses wurde mittels XRD entsprechend Tabelle 5 auf S. 28 untersucht 
(D8 Advance, Bruker AXS, Karlsruhe). Die Analyse der Oberflächenrauheit und der 
Rauheitsparameter Ra, Rz und Rmax wurde mittels Tastschnittgerät (Perthometer S6P, 
Vorschubgerät PRK, Mikrotaster FRW 750, Mahr, Göttingen) durchgeführt.  
 
Abbildung 7: Durchbrechen der beschichteten ZrO2-Proben zur Querschnitt-Analyse. Die 
Glasbeschichtung lag auf der Zugseite (im Bild unten). 
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3.5 Mechanische Charakterisierung 
3.5.1 Ritztest 
Zur Beurteilung der Haftfestigkeiten der Glasschichten auf dem Substrat wurden Ritztests 
nach DIN EN 1071-3 durchgeführt [47]. Zylindrische Zirkonoxid-Proben (Durchmesser = 
13 mm, ceramic.implant, Vita Zahnfabrik, Bad Säckingen) wurden dazu mit 74 µm-Diamant-
schleiffolie (ATM, Mammelzen) unter Wasserzufuhr auf eine Dicke von ca. 1,3 mm 
abgetragen, dann mit einer 40 µm-Diamantschleiffolie (ATM, Mammelzen) unter 
Wasserzufuhr feingeschliffen und anschließend sukzessive auf Poliertüchern mit 
Diamantsuspensionen (15 µm, 9 µm, 3 µm und 1 µm, ATM, Mammelzen) poliert (Saphir 520, 
Rubin 500, ATM, Mammelzen). Hierzu wurden jeweils 7 Proben mit Klebewachs auf 
Stahlzylinder aufgeklebt. Das Schleifen erfolgte mit einer Anpresskraft von 50 N bei 
350 U/min. Das Polieren erfolgte mit einer Anpresskraft von 30 N bei 100 U/min.  
Die Proben wurden anschließend entsprechend Kapitel 3.4.2 mit dem Glas A3 beschichtet. 
Dabei wurde der Sprühnebel zweifach durchfahren, um nach dem Sintern eine Schichtdicke 
von ca. 8,5 µm zu erhalten. Die Proben wurden entsprechend Abbildung 6 mit folgenden 
Brennparametern hergestellt: tp = 0 min, r = 10 K/min, TS = 830 °C. Brenndauer tS und 
Vakuumdauer tV wurden dabei folgendermaßen variiert: 
• tS = 1 min. tV = tp+r + 1 min 
• tS =25 min. tV = tp+r + 15 min 
• tS = 100 min. tV = tp+r + 90 min 
• tS = 400 min. tV = tp+r + 390 min 
 
Die Rauheit der Proben wurde anschließend mittels Tastschnittgerät (Perthometer S6P, 
Vorschubgerät PRK, Mikrotaster FRW 750, Mahr, Göttingen) bestimmt. Es wurden pro 
Brennprogramm drei Proben hergestellt, auf denen pro Probe drei Ritztests durchgeführt 
wurden. Somit war n = 9. Die Ritzen wurden in einem Abstand von 1,5 mm voneinander 
gesetzt. Die Ritztests erfolgten mit einem Diamanten mit Rockwell-C Geometrie 
(kegelförmig mit Spitzenwinkel = 120 °, Krümmungsradius an Spitze = 0,2 mm) und anstei-
gender Normalkraft (Prüfgerät: HPG 200/2, Gesellschaft für Fertigungstechnik und Entwick-
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lung, Schmalkalden). Während ansteigender Belastung wurde auf der Beschichtung ein Weg 
von 5 mm mit einer Geschwindigkeit von 10 mm/min zurückgelegt. Die Normalkraft (FN) 
stieg dabei linear von 5 N auf 50 N an. Prüfdauer (in ms), Normalkraft (in mN) und 
Verfahrweg (in µm) wurden während der Prüfung aufgezeichnet. Zur Auswertung wurden 
die Ritzen mittels Lichtmikroskop in 50-facher Vergrößerung aufgenommen (AXIO Imager 
M2m, Zeiss, Wetzlar). Da die Ritzen bei dieser Vergrößerung nicht in ihrer gesamten Länge 
aufgenommen werden konnten, wurden mehrere Bilder aufgenommen, die mittels Bildbear-
beitungssoftware (Photoshop CS4, Adobe Systems, USA) pixelgenau zusammengefügt 
wurden. Die Länge der jeweiligen Ritzen ab dem ersten Versagensereignis wurde mit der 
Software ImageJ (Version 1.46r, National Institutes of Health, USA) ausgemessen. Die Skala 
in ImageJ wurde zuvor anhand eines Maßstabbalkens, den die Mikroskop-Software 
(Axiovision 4.9, Zeiss, Wetzlar) in das Bild eingefügt hatte, festgelegt. Die Normalkraft, bei 
der das erste Versagen der Schicht auftrat, wurde anhand der aufgezeichneten Daten des 
Prüfgeräts durch die Länge des Weges ermittelt, den der Prüfdiamant zurückgelegt hatte, 
ohne die Schicht zu zerstören.  
Pro Brennprogramm wurden neun Werte der Normalkraft ermittelt, die notwendig war, um 
die Schicht zu zerstören. Die Mittelwerte und Standardabweichungen wurden für jede der 
vier Brennprogramme kalkuliert. Mittels Statistik-Software (SPSS Statistics Version 20, IBM, 
USA) wurden signifikante Unterschiede der kritischen Normalkräfte in Abhängigkeit der 
Brennprogramme durch eine einfaktorielle ANOVA-Analyse und den Scheffé-Post-Hoc-Test 
ermittelt. Bei diesem statistischen Test wird als Post-Hoc-Test nach der ANOVA-Analyse ein 
paarweiser Vergleich der Mittelwerte aller Gruppen auf statistische Signifikanz hin 
durchgeführt [179]. Das Signifikanz-Niveau wurde auf α = 0,05 festgelegt. Durch die Bildung 
von homogenen Untergruppen wurde mittels der Statistik-Software SPSS eine übersichtliche 
Darstellung der jeweiligen signifikanten Unterschiede zwischen den Gruppen ermöglicht. 
Dieser statistische Test wurde ebenfalls zur statistischen Analyse der mittleren Rauheit Ra 
der drei Proben verwendet. 
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3.5.2 Simulation der Implantatinsertion 
Die Beschichtung wird bei einer späteren In-Vivo-Anwendung durch das Eindrehen des 
Implantates in den Knochen einer Beanspruchung ausgesetzt, die in vitro nachgestellt wurde, 
um die Beanspruchbarkeit der Schichten zu ermitteln. Hierzu wurden ZrO2-Implantate mit 
einer Gesamt-Gewindelänge von 14 mm verwendet, die oberflächlich keine Mikrostruk-
turierung aufwiesen, sondern lediglich gedreht vorlagen (ceramic.implant, Vita Zahnfabrik, 
Bad Säckingen). Es wurden zwei Varianten der Glasschichten (Glas A3) geprüft. Eine 
Variante wies eine glatte und eine andere eine mikrostrukturierte Glasoberfläche auf. Die 
glatte Glasbeschichtung wurde hergestellt, indem das Implantat wie in Kap. 3.4.2 
beschrieben mit 40 Überfahrten der Sprühdüse beschichtet und anschließend bei TS = 830 °C 
für tS = 100 min gebrannt wurde. Die weiteren Brennparameter waren tp = 0 min, 
r = 10 K/min, tV = tp+r + 90 min. Eine Erklärung der Abkürzungen ist auf S. 33 aufgeführt. 
Die mikrostrukturierte Glasbeschichtung wurde hergestellt, indem auf die glatte Glasbe-
schichtung eine weitere dünne Schicht gesprüht wurde. Die erste Beschichtung wurde 
hierbei jedoch mit lediglich 30 Überfahrten der Düse hergestellt. Zur Herstellung der 
zweiten Beschichtung wurde die Düse weitere zehnmal über das Implantat gefahren, so dass 
beide Varianten eine ähnliche Schichtdicke aufwiesen. Nach Applikation der zweiten Schicht 
wurden die Implantate erneut bei TS = 760 °C für tS = 10 min gebrannt. Die weiteren Para-
meter bei diesem Brand waren tp = 0 min, r = 10 K/min, tV = 0 min. 
Es wurden sechs Implantate mit glatter Glasbeschichtung und sechs Implantate mit 
mikrostrukturierter Beschichtung hergestellt. Ein Implantat wurde dabei jeweils nicht für die 
Eindrehversuche verwendet, sondern als Referenz mittels Rasterelektronenmikroskopie 
untersucht. Somit war die Anzahl der Proben für die Eindrehversuche n = 5.  
Für die Eindrehversuche wurden zwei Rippen eines 12 bis 18 Monate alten weiblichen 
Rindes (Färse) verwendet (Fleischerei Lennartz, Aachen). Zunächst wurden die Rippen mit 
einer Knochensäge in ca. 12 cm lange Stücke zerteilt (Abb. 8 A). Anschließend wurden diese 
Stücke mittels Skalpell von restlichem Fleisch und der Knochenhaut befreit (Abb. 8 B). 
Anhand der Querschnitte wurden Bereiche ausgewählt, die für die Aufnahme der 
Implantate geeignet waren. Im Besonderen wurde hierbei darauf geachtet, dass die Knochen 
breit genug waren, damit die Implantate im Bereich des Implantathalses rundherum bis auf 
etwa die gleiche Höhe eingedreht werden konnten. Außerdem sollte die Dicke der 
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Kompakta in diesem Bereich ca. 2 - 3 mm betragen. Die ausgewählten Knochenstücke 
wurden vermessen und fotografiert. Anschließend wurden die Knochenstücke in eine 
Tischbohrmaschine eingespannt (PBD 40, Bosch, Stuttgart) und mit drei entsprechenden 
Bohrern bis zu einer Tiefe von ca. 10 mm mit einer Geschwindigkeit von 200 Umdrehungen 
pro Minute aufgebohrt (Abb. 8 C). Mittels eines passenden Gewindeschneiders wurde das 
Gewinde von Hand vorsichtig vorbereitet (Abb. 8 D). Die beschichteten Implantate wurden 
jeweils von Hand in dem vorbereiteten Implantatbett platziert (Abb. 8 E) und mittels 
elektrischen Drehmoment-Schraubendrehers (Holex 200, Hoffmann Qualitätswerkzeuge, 
München) mit 60 Ncm eingedreht (Abb. 8 F).  
   
   
Abbildung 8: Durchführung der Eindrehversuche zur Simulation der Implantatinsertion. 
A: Zerteilte Rinderrippe, B: Entfernung von restlichem Fleisch und Knochenhaut, 
C: Vorbereitung des Implantatbetts, D: Gewindeschneider, E: Platzieren des Implantates, 
F: Festziehen mittels Drehmomentschraubenzieher. 
Die Implantatbett-Vorbereitung wurde dabei bis zu einer Tiefe von ca. 10 mm vorgenom-
men, wodurch das beschichtete Gewinde zu ca. 3,5 mm aus dem Knochen herausragen 
sollte. So konnte bei der Auswertung ein direkter Vergleich zwischen belasteter und 
unbelasteter Glasoberfläche durchgeführt werden. Die tatsächliche Oberkante des Knochens 
wurde auf dem Implantat markiert. Das Drehmoment, das zum Ausdrehen benötigt wurde, 
wurde ebenfalls ermittelt. Nach dem Ausdrehen wurden die Implantate unter fließendem 
destilliertem Wasser vorsichtig mittels Verbandmull gereinigt und mittels Druckluft 
getrocknet. Die qualitative Untersuchung der Implantat-Oberfläche erfolgte mittels Raster-
elektronenmikroskopie (REM, FEI ESEM XL30 FEG, Philips, Eindhoven, NL). Dabei wurde 
A B 
D E 
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die Höhe der Knochenoberkante auf den Probenteller übertragen, um auf den REM-Aufnah-
men die unbelastete von der belasteten Beschichtungsoberfläche unterscheiden zu können. 
 
3.5.3 Biegefestigkeit des Substratmaterials 
Der Einfluss des Beschichtungs- und Brennprozesses auf die Festigkeit des Substratmaterials 
wurde mittels der Ball-On-Three-Balls-Methode untersucht [23].  
Folgende Probenvarianten wurden dabei geprüft: 
• Zp: Zirkonoxid poliert, unbeschichtet, 
• Zm: Zirkonoxid mikrostrukturiert, unbeschichtet und 
• A3m-s: Zirkonoxid poliert, mit Glas A3 beschichtet, gebrannt, von Schicht befreit. 
 
Die zylindrischen Zirkonoxid-Proben (Durchmesser = 13 mm, ceramic.implant, Vita Zahn-
fabrik, Bad Säckingen) wurden analog zur Präparation der Proben für die Ritztests auf eine 
Dicke von ca. 1,3 mm geschliffen und poliert (Kap. 3.5.1). Die Zp-Proben und die A3m-s-
Proben wurden beidseitig poliert. Die Zm-Proben wurden lediglich auf der Rückseite poliert. 
Die mikrostrukturierte Seite dieser Proben wurde geprüft (Zugspannungs-Seite) und 
entsprach der handelsüblichen Implantat-Oberfläche. Die A3m-s-Proben wurden zudem 
mittels Reinigungsbrand bei 830 °C für 10 min (S. 32) gereinigt, auf einer Seite entsprechend 
der Beschreibung in Kapitel 3.4.2 mit dem Glas A3 besprüht und entsprechend Kapitel 3.4.3 
mit folgenden Parametern gebrannt tp = 0 min, r = 10 K/min, tV = tp+r + 90 min, TS = 830 °C, 
tS = 100 min. Ferner wurden die Proben zur Erzeugung einer Mikrostruktur entsprechend 
der Beschreibung in Kapitel 3.4.4 ein zweites Mal mit dem Glas A3 beschichtet und mit 
folgenden Brennparametern gebrannt: tp = 0 min, r = 10 K/min, tV = 0 min, TS = 760 °C, 
tS = 10 min. Anschließend wurden die Zirkonoxid-Proben mittels Essigsäure (48 Vol.-%, zur 
Analyse, Merck, Darmstadt) von der Glasschicht befreit. Eventuelle Reste der Glasschicht 
wurden vorsichtig mit einem Metallspatel abgekratzt. Die vormals beschichtete Seite lag 
während der Prüfung auf der Zugspannungs-Seite.  
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Es wurden pro Gruppe 30 Proben geprüft. Vor der Prüfung wurden Durchmesser und Dicke 
jeder Probe mit einer Genauigkeit von 0,001 mm an drei Stellen mittels Mikrometerschraube 
(293-521 N, Mitutoyo, Takatsuku, Japan) erfasst und arithmetisch gemittelt. Die Proben 
wurden in einer Apparatur mittig zwischen den vier Stahlkugeln (Durchmesser = 7,99 mm) 
positioniert. In einer Universalprüfmaschine (Z030, Zwick, Ulm) erfolgte die Prüfung mit 
einer Vorschubgeschwindigkeit von 1 mm/min. Die Maximalkraft F (N) wurde zur 
Kalkulation der Biegefestigkeit ausgewertet. Die Berechnung der Biegefestigkeit erfolgte 
mittels Gleichung 3 [23]: 
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mit der Maximalkraft F, dem Probenradius R, der Probendicke t und dem Kontaktradius Ra. 
Die Querdehnungszahl der Zirkonoxid-Proben wurde mit ν = 0,31 angenommen [57], 
wodurch nach Börger et al. [23] die folgenden Konstanten in die Gleichung eingingen: 
c0 = -18,0486, c1 = 21,4998, c2 = 641,378, c3 = -76,7352, c4 = 50,2294, c5 = 33,4998, c6 = 0,0595. 
Die statistische Auswertung erfolgte nach Weibull [209]. Die charakteristische Festigkeit σ0 
und der Weibull-Modul m inkl. 90 % Vertrauensbereichsgrenzen wurden mittels Zwei-
Parameter-Maximum-Likelihood-Abschätzung (Biased, Ratio Bounds) ermittelt (WeibPar 4.3, 
Connecticut Reserve Technologies, Gates Mills, USA). Pro Vorbehandlung wurde eine 
ausgewählte Probe mittels XRD (siehe Kap. 3.4.5) untersucht. 
 
3.6 Biologische Charakterisierung 
3.6.1 Simulated Body Fluid (SBF) 
Zur Untersuchung der Wechselwirkungen mit Körperflüssigkeiten wurden die aufge-
mahlenen Glasfritten der Gläser A3 (1400 °C) und S1 (1600 °C) erneut für 1 h aufgeschmol-
zen (312476, Therm-AIX, Aachen) und in Graphitformen, die im Sandbad (ST73, Harry 
Gestigkeit, Düsseldorf) auf 370 °C vorgeheizt wurden, abgegossen. Die zylinderförmigen 
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Glasblöcke (Höhe = 5 - 7 cm, Durchmesser = 15 mm) wurden anschließend zum Entspan-
nungskühlen für 24 h bei 600 °C gelagert und anschließend mit 0,5 K/min bis auf Raumtem-
peratur abgekühlt (Typ 312476, Therm-AIX, Aachen). Anschließend wurden aus diesen 
Blöcken Scheiben mit einer Höhe von 1,5 mm gesägt (Well 4240, Sommer Präzisionstechnik, 
Usingen). Diese Scheiben wurden mit Klebewachs auf Stahlzylindern befestigt und in einer 
semiautomatischen Schleifmaschine (Saphir 520, Rubin 500, ATM, Mammelzen) mit Einzel-
andruck (5 N, 100 U/min, Gegenlauf) mit SiC-Schleifpapier (Körnung 1200, Struers, Willich) 
unter Wasserzufuhr geschliffen und anschließend mit 9 µm- und 3 µm-Diamantsuspension 
(ATM, Mammelzen) auf Poliertüchern hochglanzpoliert (jeweils 2 min, 30 N, 150 U/min, 
Gleichlauf). Nach der Politur hatten die zylinderförmigen Proben einen Durchmesser von 
15 mm und eine Höhe von 1,3 mm. Die Proben wurden vorsichtig mittels Wasserdampf 
(plyno GV, Girrbach-Dental, Pforzheim) von dem Klebewachs befreit und anschließend 
jeweils zweifach in Ethanol (Sorte 642, 100 %, vergällt mit MEK, Schmittmann, Düsseldorf) 
und destilliertem Wasser im Ultraschallbad (Branson 200, Branson, Danbury, USA) für 5 min 
gereinigt. Die Trocknung der Proben erfolgte bei 45 °C bis zur konstanten Masse.  
Zur Abschätzung der Bioaktivität wurden Auslagerungsversuche in Simulated Body Fluid 
(SBF) durchgeführt [119]. Die Zusammensetzung der SBF-Lösung ist in Tabelle 13 
aufgeführt. 
Tabelle 13: Zusammensetzung des SBF-Mediums 
Komponente Konzentration (mg/l) 
NaCl (reinst, KMF Laborchemie, Lohmar) 8035 
NaHCO3 (zur Analyse, Bernd Kraft, Duisburg) 355 
KCl (zur Analyse, Merck, Darmstadt) 225 
K2HPO4 x 3H2O (zur Analyse, Bernd Kraft, Duisburg) 231 
MgCl2 x 6H2O (zur Analyse, Merck, Darmstadt) 311 
1.0M-HCl (Titripur, Merck, Darmstadt) 39 ml/L 
CaCl2 (zur Analyse, Merck, Darmstadt) 292 
Na2SO4 (wasserfrei, zur Analyse, Merck, Darmstadt) 72 
Tris (CH2OH)3CNH2 (zur Analyse, Merck, Darmstadt) 6118 
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Insgesamt wurden zwei Liter der Lösung mittels 2 L-Messkolben angesetzt. Die Reagenzien 
wurden sukzessive zur Lösung gegeben. Dabei wurde sichergestellt, dass keine 
Fällungsreaktionen auftraten. Der pH-Wert wurde mittels HCl auf 7,4 eingestellt. Nach einer 
Lagerung der Lösung für 24 h bei 4 °C wurde sichergestellt, dass keine Ausfällung entstand. 
Die Lagerung der Proben erfolgte in zylinderförmigen PP-Gefäßen (50 ml, 227270, Greiner 
Bio-One, Frickenhausen) mit konischem Boden, was eine vollständige Umspülung der 
Proben mit der Lösung gewährleistete. Pro Material und Zeitraum wurden 3 Proben in 
jeweils 40 ml SBF gelagert. Die Lagerung erfolgte bei 37 °C (B5061 EK-CO2, Heraeus, Hanau) 
für 1 d, 3 d, 7 d, 14 d und 28 d. Es wurden die Gläser A3 und S1 geprüft. Als Kontrolle diente 
ein bioaktives Glas entsprechend Bioglass® 45S5 nach Hench [82]. Die Probenherstellung 
erfolgte analog zur Herstellung der Proben des Glases A3, wie oben beschrieben. Die 
Zusammensetzung des Glases wurde, wie auf S. 28 beschrieben, mittels XRF-Analyse 
analysiert und ist in Tabelle 14 dargestellt. 
Tabelle 14: Soll- und Ist-Zusammensetzung des verwendeten Bioglass® 45S5 nach Hench 
(Angaben in Masse-%). 
Oxide SOLL IST 
SiO2 45 +0,53 
CaO 24,5 +0,38 
Na2O 24,5 -1,32 
P2O5 6 +0,29 
Rest - +0,12 
 
Vor und nach der Prüfung wurde die Masse jeder Probe mit einer Genauigkeit von 0,1 mg 
bestimmt (M-Power, AZ214, Sartorius Weighing Technology Göttingen) und die 
Massenänderung kalkuliert. Es wurden Querschliffe und Oberflächen der Proben mittels 
REM (FEI ESEM XL30 FEG, Philips, Eindhoven, NL) und EDX (Falcon Genesis, EDAX Inc, 
Mahwah, NJ, USA) untersucht. Zudem wurde eine Phasenanalyse der Probenoberflächen 
mittels XRD (D8 Advance, Bruker AXS, Karlsruhe) durchgeführt.  
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3.6.2 Speichelersatzflüssigkeit (SAGF) 
Die Wechselwirkungen der Gläser A3 und S1 mit einer Speichelersatzflüssigkeit wurden in 
SAGF-Medium (Saliva Artificial Gal-Fovet) untersucht [64]. Die Herstellung der Proben für 
diese Prüfung erfolgte analog zu der Probenherstellung für die Lagerung in SBF. Die 
Zusammensetzung des SAGF-Mediums ist in Tabelle 15 aufgeführt. Es wurden insgesamt 16 
Liter der Lösung mittels 2 L-Messkolben angesetzt. Nach der sukzessiven Zugabe der 
Einzelkomponenten zur Lösung wurde der pH-Wert mittels CO2 auf 6,8 eingestellt (pH1000 
H, VWR, Leuven, Belgien). Es wurden ebenfalls polierte, zylinderförmige Glasproben mit 
einem Durchmesser von 15 mm und einer Höhe von 1,3 mm verwendet. Die Lagerung der 
Proben erfolgte in zylinderförmigen PE-Gefäßen (50 ml, 227270, Greiner Bio-One, 
Frickenhausen) mit konischem Boden, wodurch eine vollständige Umspülung der Proben 
mit der Lösung gewährleistet werden konnte. Pro Material und Zeitraum wurden 
fünf Proben in jeweils 50 ml SAGF gelagert. Die Lagerung erfolgte bei 37 °C (B5061 EK-CO2, 
Heraeus, Hanau) für 1 d, 3.5 d, 7 d, 14 d und 28 d. 
Tabelle 15: Zusammensetzung des SAGF-Mediums 
 Komponente Konzentration (mg/l) 
NaCl (reinst, KMF Laborchemie, Lohmar) 125,6 
KCl (zur Analyse, Merck, Darmstadt) 963,9 
KSCN (Normapur, VWR, Leuven, Belgien) 189,2 
KH2PO4 (zur Analyse, Merck, Darmstadt) 654,5 
Urea (Normapur, VWR, Leuven, Belgien) 200,0 
Na2SO4 x 10 H2O (zur Analyse, Merck, Darmstadt) 763,2 
NH4Cl (zur Analyse, Merck, Darmstadt) 178,0 
CaCl2 x 2H2O (zur Analyse, Merck, Darmstadt) 227,8 
NaHCO3 (zur Analyse, Bernd Kraft, Duisburg) 630,8 
 
Es wurden die Gläser A3 und S1 geprüft. Nach jeweils 3,5 Tagen wurde das SAGF-Medium 
entnommen und frisches Medium zu den Proben gegeben. Nach jeweils 3,5 Tagen wurde 
eine Hälfte der Proben oberflächlich mittels Pulverstrahlgerät (PROPHYflex 2 2012, KaVo, 
Biberach) in einer mobilen Behandlungseinheit (Amadeus, KaVo, Biberach) unter 
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Wasserzufuhr von der gebildeten Schicht befreit (Druck: ca. 4 bar, Dauer: ca. 20 s pro Seite, 
5 mm Abstand, Winkel ca. 45 ° zur Oberfläche). Das entsprechende Pulver bestand aus 
Natriumbicarbonat (Plurapearls Mint, Pluradent AG & Co KG, Offenbach). In Vorversuchen 
wurde ausgeschlossen, dass diese Reinigung eine Schädigung der Glasoberfläche 
verursachte, die nicht mit dem Medium in Kontakt trat. Die Proben wurden vorsichtig 
mittels destillierten Wassers umspült, um Reste des SAGF-Mediums bzw. des Pulvers zu 
entfernen. Anschließend wurden die Proben entweder wieder in frisches Medium gegeben 
und weiter bei 37 ° gelagert, oder bis zur konstanten Masse getrocknet. Vor und nach den 
SAGF-Versuchen wurde die Masse jeder Probe mit einer Genauigkeit von 0,1 mg bestimmt 
(M-Power, AZ214, Sartorius Weighing Technology Göttingen) und die Massenänderung 
berechnet. Pro Glas, Zeitraum und Reinigungsvariante wurden 5 Glasproben untersucht. Es 
wurden Querschliffe und Oberflächen der Proben mittels REM (FEI ESEM XL30 FEG, 
Philips, Eindhoven, NL) und EDX (Falcon Genesis, EDAX Inc, Mahwah, NJ, USA) 
untersucht. Zudem wurde eine Phasenanalyse der Probenoberflächen mittels XRD (D8 
Advance, Bruker AXS, Karlsruhe) durchgeführt. Das mit den Proben in Kontakt getretene 
SAGF-Medium wurde gesammelt und anschließend mittels Optischer Emissionsspektro-
skopie untersucht (ICP-OES 715, Agilent Technologies, Waldbronn). 
 
3.6.3 Charakterisierung der Zytokompatibilität an L929-Mausfibroblasten 
Die Wechselwirkungen zwischen den neuartigen Implantat-Oberflächen und der Maus-
Fibroblasten-Zelllinie L929 (Gibco, Paisley, Schottland) wurden in In-Vitro-Zellkultur-
versuchen analysiert. Eine qualitative und quantitative Abschätzung der Zytokompatibilität 
erfolgte jeweils in direktem Kontakt mit den jeweiligen Werkstoffoberflächen. Die Nekrose 
der Zellen wurde mittels Vital-Fluoreszenz-Doppelfärbung, die Zytotoxizität durch Ermit-
tlung der LDH-Abgabe (Lactatdehydrogenase) und die Proliferation mittels Cell-Titer-Blue-
Färbung analysiert.  
Folgende Probenvarianten kamen dabei zum Einsatz: 
Zp: Als eine Kontrollvariante diente poliertes Zirkonoxid. Der Implantat-Werkstoff 
(ceramic.implant, Vita Zahnfabrik, Bad Säckingen) wurde mittels 74 µm-Diamantschleiffolie 
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(ATM, Mammelzen) unter Wasserzufuhr auf eine Dicke von ca. 1,3 mm abgetragen, dann 
mit einer 40 µm-Diamantschleiffolie (ATM, Mammelzen) unter Wasserzufuhr feingeschliffen 
und anschließend sukzessive auf Poliertüchern mit Diamantsuspensionen (15 µm, 9 µm, 
3 µm und 1 µm, ATM, Mammelzen) hochglanzpoliert (Saphir 520, Rubin 500, ATM, 
Mammelzen). Hierzu wurden jeweils 7 Proben mit Klebewachs auf Stahlzylinder aufgeklebt. 
Das Schleifen erfolgte unter einem Anpressdruck von 50 N mit 350 U/min. Das Polieren 
erfolgte unter einem Anpressdruck von 30 N mit 100 U/min. Anschließend wurden die 
Proben vorsichtig mittels Wasserdampf (plyno GV, Girrbach-Dental, Pforzheim) von 
restlichem Klebewachs befreit. Die zylindrischen Proben hatten einen Durchmesser von ca. 
13 mm und eine Höhe von ca. 1,3 mm.  
Zm: Als weitere Kontrolle diente mikrostrukturiertes Zirkonoxid. Hierbei entsprachen 
Material und Oberfläche der zylindrischen Proben (Durchmesser 13 mm, Höhe 2 mm) denen 
der Implantate (ceramic.implant, Vita Zahnfabrik, Bad Säckingen). Die Rückseite der Proben 
wurde mittels 74 µm-Diamantschleiffolie (ATM, Mammelzen) unter Wasserzufuhr auf eine 
Dicke von ca. 1,3 mm abgetragen (Saphir 520, Rubin 500, ATM, Mammelzen). Die 
oberflächliche Mikrostruktur wurde durch eine Kombination von Korundstrahlen, Ätzen 
und thermischer Nachbehandlung erzeugt.  
A3: Das Glas A3 wurde entsprechend der Beschreibung in Kapitel 3.4.2 auf das Zirkonoxid-
Substrat gesprüht und entsprechend Kapitel 3.4.3 mit folgenden Parametern gebrannt 
tp = 0 min, r = 10 K/min, tV = tp+r + 90 min, TS = 830 °C, tS = 100 min. Die zylindrischen 
Proben hatten einen Durchmesser von ca. 13 mm und eine Höhe von ca. 1,3 mm.  
A3m: Die Herstellung der mikrostrukturierten Proben erfolgte analog der Probenherstellung 
für die Proben A3 im vorherigen Abschnitt. Im Anschluss wurden die Proben zur Erzeugung 
einer Mikrostruktur entsprechend der Beschreibung in Kapitel 3.4.4 ein zweites Mal mit dem 
Glas A3 beschichtet und mit folgenden Brennparametern gebrannt: tp = 0 min, r = 10 K/min, 
tV = 0 min, TS = 760 °C, tS = 10 min.  
Alle Proben wurden anschließend jeweils zweifach in Ethanol (Sorte 642, 100 %, vergällt mit 
MEK, Schmittmann, Düsseldorf) und destilliertem Wasser im Ultraschallbad (Branson 200, 
Branson, Danbury, USA) für 5 min gereinigt. Die Heißluft-Sterilisation der Proben erfolgte 
anschließend bei 200 °C für 2 h (T 5028, Heraeus, Hanau).  
Material und Methoden 
50 
Die Kultivierung der Zellen erfolgte in DMEM-Medium (E15-806, PAA Laboratories, 
Pasching, Österreich) mit 10 Vol.-% FCS (3302-P291205, PAA Laboratories, Pasching, 
Österreich) bei 37 °C unter 5 % CO2-Atmosphäre (C 150, Binder, Tuttlingen). Im Abstand von 
ca. 4 Tagen wurden die Zellen subkultiviert. Die Proben wurden in 24er Wells (Multiwell, 
Becton Dickinson, Franklin Lakes, USA) inkubiert. 
Die Vital-Fluoreszenz-Doppelfärbung erfolgte mit jeweils 6 Proben pro Gruppe und einer 
initialen Zellzahl von 20.000 Zellen/cm2. Als Kontrolle diente zusätzlich zu den Probenvari-
anten Zellkulturglas (P231.1, Carl Roth, Karlsruhe). Die Zellkonzentration wurde ermittelt (C 
10227, Life Technologies, Darmstadt) und das entsprechende Volumen der Zellsuspension 
direkt auf die Proben aliquotiert. Insgesamt wurden pro Well 500 µl Medium zu den Proben 
gegeben. Die Proben wurden anschließend für einen Tag bei 37 °C unter 5 % CO2-Atmo-
sphäre inkubiert. Nach einem Tag wurden jeweils 10 µl Propidiumiodid 95% HPLC (P4170-
10116, Sigma Aldrich, St. Louis, USA) und 10 µl Fluoreszeindiacetat (F7378-10G, Sigma 
Aldrich, St. Louis, USA) zu 600 µl Ringerlösung (Ecoflac Plus, B. Braun, Melsungen) gegeben 
und vermischt. Die mit den Zellen besiedelten Proben wurden aus dem Medium 
entnommen und auf einem Mikroskop-Objektträger mit 20 µl dieser Mischung versehen. Im 
Anschluss daran wurden die Proben sofort unter UV-Licht mikroskopiert (AXIO Imager 
M2m, Zeiss, Wetzlar). Es wurden an jeder untersuchten Stelle jeweils zwei Kanäle (rote und 
grüne Fluoreszenz) aufgenommen. Pro Probe wurden jeweils ein Übersichtsbild mit 50-
facher Vergrößerung und drei Bilder mit 100-facher Vergrößerung an repräsentativen Stellen 
aufgenommen. Pro Stelle wurden die beiden Kanäle rot und grün separat sowie ein Bild mit 
einer Überlagerung der beiden Kanäle gespeichert.  
Zur Auswertung der Vital-Doppelfluoreszenz-Untersuchungen wurde pro Material jeweils 
auf allen 18 Bildern, die bei 100-facher Vergrößerung aufgenommen wurden, die Anzahl der 
toten Zellen (roter Kanal, Propidiumiodid) und der lebenden Zellen (grüner Kanal, 
Fluoreszeindiacetat) bestimmt. Die Bestimmung der Zellen erfolgte hierbei mit der Software 
ImageJ (Version 1.46r, National Institutes of Health, USA) bezogen auf die Fläche des Bildes 
in Zellen/cm2. Für jedes Material wurde Mittelwert und Standardabweichung der toten und 
der lebenden Zellen gebildet und die Anzahl der toten Zellen in Bezug auf die Gesamtanzahl 
in % berechnet. Die Morphologie der Zellen wurde zusätzlich als qualitatives Merkmal 
herangezogen. 
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Die Untersuchungen der Proliferation und der Zytotoxizität erfolgten pro Gruppe jeweils an 
denselben Proben. Pro Gruppe wurden sechs Proben mit einer initialen Zellzahl von 
20.000 Zellen/cm2 geprüft. Als Kontrollen diente zusätzlich zu den Probenvarianten 
Zellkulturglas (P231.1, Carl Roth, Karlsruhe) und A3m, bei dem lediglich Medium ohne 
Zellen mit inkubiert wurde. Außerdem wurden zur Ermittlung der maximalen LDH-Abgabe 
an Tag 1 (Proben LA) und Tag 4 (Proben LE) zusätzlich jeweils Zellen auf Zellkulturglas 
kultiviert. Zur Ermittlung des Hintergrundrauschens des Fluorometers wurde außerdem 
Medium ohne Zellen verwendet. Die Zellkonzentration wurde ermittelt (C 10227, Life 
Technologies, Darmstadt) und das entsprechende Volumen der Zellsuspension direkt auf die 
Proben aliquotiert. Insgesamt wurden pro Well 500 µl Medium zugegeben. Nach einem Tag 
wurde zunächst zu den Proben LA 10 µl Lysis Solution (Cytotox-ONE Assay, Promega, 
Madison, USA) gegeben, um die maximale LDH-Abgabe dieser Proben zu ermitteln. 
Anschließend wurden jeweils 100 µl des Überstands aller Proben entnommen und für die 
Analyse der LDH-Abgabe (Zytotoxizität) auf 22 °C temperiert. Das restliche Medium wurde 
abgesaugt und durch 500 µl frisches Medium ersetzt. Dazu wurden für die 
Proliferationstests 100 µl Cell Titer Blue (CellTiter-Blue Cell Viability Assay, Promega, 
Madison, USA) hinzugegeben und für 1 h inkubiert. Zu den 100 µl des entnommenen 
Mediums wurden parallel 100 µl CytotoxOne Reagenz (Cytotox-ONE Assay, Promega, 
Madison, USA) zugegeben und vermischt. Nach Inkubation für 10 Minuten wurde 50 µl Stop 
Solution (Cytotox-ONE Assay, Promega, Madison, USA) zugegeben und vermischt. Die 
Fluoreszenz dieser Proben wurde anschließend zur Bestimmung der Zytotoxizität an Tag 1 
mittels Fluorometer (Anregungswellenlänge 560 nm, Emissionswellenlänge 590 nm, 
Verstärkung 60, Infinite 200, Tecan Group, Männedorf, CH) gemessen. Anschließend (nach 
1 h Inkubation mit Cell Titer Blue) wurden 100 µl des gefärbten Überstands von den Proben 
entnommen und für die Messung im Fluorometer vorbereitet. Das restliche Medium wurde 
entnommen, die Proben mit 750 µl PBS (18912-014, Gibco Life Technologies, Carlsbad, USA) 
gewaschen und 500 µl frisches Medium für die weitere Inkubation zugegeben. Die Messung 
der entnommenen 100 µl erfolgte zur Bestimmung der Proliferation am Fluorometer 
(Anregungswellenlänge 560 nm, Emissionswellenlänge 590 nm, Verstärkung 60, Infinite 200, 
Tecan Group, Männedorf, CH).  
Die Proliferation wurde wie oben beschrieben an Tag 1, 2, 3 und 4 bestimmt. Die 
Zytotoxizität wurde parallel lediglich an Tag 1 und Tag 4 bestimmt. An Tag 4 wurden 
zusätzlich die Gruppe LE wie oben für LA beschrieben lysiert und ausgewertet. Zur 
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Auswertung der Proliferation wurden die Werte von den jeweils sechs Proben der 
arithmetische Mittelwert und die Standardabweichung bestimmt. Von den Mittelwerten der 
gemessenen Proben wurde jeweils der Mittelwert des Mediums, das ohne Zellen inkubiert 
wurde, subtrahiert, um das Hintergrundrauschen zu eliminieren. Zur Auswertung der 
Zytotoxizität wurde ebenfalls von den sechs Proben jeder Gruppe der arithmetische 
Mittelwert und die Standardabweichung bestimmt. Von den Mittelwerten der gemessenen 
Proben wurde ebenfalls jeweils der Mittelwert des Mediums, das ohne Zellen inkubiert 
wurde, subtrahiert, um das Hintergrundrauschen zu eliminieren. Zusätzlich wurden die 
gemittelten Werte jeweils in Bezug zu den Werten der maximalen LDH-Abgabe (Proben LA 
für Tag 1 und LE für Tag 4) gesetzt, um den prozentualen Anteil der Zytotoxizität zu 
bestimmen. Die Proben LA und LE standen dabei jeweils für 100 % Zytotoxizität. 
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4 Ergebnisse 
4.1 Berechnete physikalische Eigenschaften  
Die durch die Software SCIGlass ermittelten thermischen Dehnungskoeffizienten wurden 
für verschiedene Zusammensetzungsbereiche nach der Methode Priven2000 für 350 °C 
kalkuliert. Ziel war dabei, Glaszusammensetzungen zu finden, die einen thermischen 
Dehnungskoeffizienten nahe dem des Substratmaterials aufweisen (ca. 10 · 10-6 K-1). Diese 
sind jeweils in den Abbildungen markiert. Die ermittelten thermischen Dehnungskoeffi-
zienten (α) für den Glaszusammensetzungsbereich A (s. Tabelle 3 auf S. 26) sind in den 
Abbildungen 9 und 10 dargestellt. 
 
Abbildung 9: Thermischer Dehnungskoeffizient in Abhängigkeit der Zusammensetzung für 
den Bereich AN (s. Tabelle 3 auf S. 26). Variation der Oxide CaO und MgO bei gegebenen 
9,5 Masse-% Na2O. 
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Abbildung 10: Thermischer Dehnungskoeffizient in Abhängigkeit der Zusammensetzung 
für den Bereich AK (s. Tabelle 3 auf S. 26). Variation der Oxide CaO und MgO bei gegebenen 
9,5 Masse-% K2O. 
Auf den beiden Abbildungen ist zu erkennen, dass in dem gewählten Zusammensetzungs-
bereichen AN und AK das Ersetzen von CaO durch MgO zu einer Verringerung des 
thermischen Dehnungskoeffizienten führt.  
 
Die thermischen Dehnungskoeffizienten für den Bereich SKM (s. Tabelle 3 auf S. 26) ist in 
Abbildung 11 dargestellt.  
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Abbildung 11: Thermischer Dehnungskoeffizient in Abhängigkeit der Zusammensetzung 
für den Bereich SKM (s. Tabelle 3 auf S. 26). Variation der Oxide MgO und K2O. 
Bei vollständigem Ersetzen der Oxide CaO durch MgO und Na2O durch K2O in der Nähe 
des Zusammensetzungsbereichs des Bioglases 45S5 ist zu erkennen, dass mit höherem Anteil 
an MgO und respektive geringerem Anteil an K2O ein geringerer Dehnungskoeffizient 
eingestellt werden kann. 
 
Die kalkulierten thermischen Dehnungskoeffizienten für den Bereich S3K (s. Tabelle 3 auf 
S. 26) ist in Abbildung 12 dargestellt.  
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Abbildung 12: Thermischer Dehnungskoeffizient in Abhängigkeit der Zusammensetzung 
für den Bereich S3K (s. Tabelle 3 auf S. 26). Variation der Oxide MgO und Na2O bei 
gegebenen 3 Masse-% K2O. 
In den dargestellten Zusammensetzungsbereichen wurden vier Glaszusammensetzungen 
gefunden, für die ein thermischer Dehnungskoeffizient von 10 · 10-6 K-1 berechnet wurde. 
Weitere von der Software ausgegebene physikalische Eigenschaften dieser Gläser A1, A2, A3 
sowie S1 und S2 sind in Tabelle 16 dargestellt. 
Tabelle 16: Kalkulierte physikalische Eigenschaften ausgewählter Glaszusammensetzungen 
nach Priven2000 mit α: linearer Wärmedehnungskoeffizient bei 350 °C, Tg: Glasübergangs-
temperatur, Tm: Schmelztemperatur bei einer Viskosität von 102 P, E: Elastizitätsmodul, ρ: 
Dichte  
 A1 A2 A3 S1 S2 
α (· 10-6 K-1) 9,96 9,99 9,50 10,08 9,96 
Tg (°C) 581,5 627,2 626,2 658,5 521,8 
Tm (°C) 1138 1204 1199 1170 1016 
E (GPa) 96,12 90,24 92,45 92,02 104 
ρ (g/cm3) 2,711 2,707 2,693 2,578 2,607 
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4.2 Zusammensetzung und Amorphizität der synthetisierten Gläser 
Da bereits geringe Abweichungen der chemischen Zusammensetzung zu starken 
Unterschieden bezüglich der thermischen Dehnungskoeffizienten führen können, wurden 
Röntgenfluoreszenz-Analysen (XRF) der synthetisierten Gläser durchgeführt. In Tabelle 17 
ist der Vergleich der Soll- mit der Ist-Zusammensetzung der Gläser dargestellt, die 
anschließend mittels Röntgendiffraktometrie (XRD) und Dilatometrie untersucht wurden. 
Tabelle 17: XRF-Analyse der synthetisierten Gläser, dargestellt ist die Soll- und die davon 
abweichende Ist-Zusammensetzung der Proben, die mittels Dilatometrie analysiert wurden 
(Angaben in Masse-%) [113]. 
 A1 A2 A3 S1 S2 
 SOLL IST SOLL IST SOLL IST SOLL IST SOLL IST 
SiO2 45 -3,25 45 -0,94 45 -0,16 45 -0,90 45 +0,23 
MgO 16,5 -0,57 14 -0,14 17 +0,72 27,5 +0,33 30 -2,39 
CaO 23 +3,3 25,5 -0,28 22,5 -0,69     
K2O   9,5 +0,73 9,5 -0,09 21,5 +0,24 3 +0,11 
Na2O 9,5 +0,23       16 +1,25 
P2O5 6 +0,17 6 +0,52 6 +0,15 6 +0,23 6 +0,53 
Rest - +0,12 - +0,11 - +0,07 - +0,10 - +0,27 
 
Die Amorphizität der synthetisierten Gläser wurde mittels XRD-Analysen untersucht. 
Keines der Gläser zeigte Reflexe einer kristallinen Phase nach der Synthese. Exemplarisch 
sind die Ergebnisse der Gläser A3 und S1 in den Abbildungen 13 und 14 dargestellt.  
 
Abbildung 13: XRD-Spektrum des Glases A3 nach dem Fritten. 
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Abbildung 14: XRD-Spektrum des Glases S1 nach dem Fritten. 
 
4.3 Thermophysikalische Eigenschaften der synthetisierten Gläser 
Von jedem synthetisierten Material wurden zwei dilatometrische Messungen durchgeführt. 
Exemplarisch ist die Längenänderung in Abhängigkeit der Temperatur für Glas A3 in 
Abbildung 15 dargestellt. Für die Gläser wurde zur Auswertung der technischen 
Dehnungskoeffizienten α der Temperaturbereich von 100 °C bis ca. 50 °C unter Tg gewählt 
(Tab. 18). Zur Auswertung der thermischen Dehnung des Implantat-Materials (ZrO2) wurde 
ein Bereich von 100 °C bis 600 °C gewählt. Da die beiden Dilatometriekurven für alle 
Materialien sehr gut übereinstimmten, wurden hierbei jeweils die Mittelwerte beider 
Messungen kalkuliert. 
 
Abbildung 15: Thermisches Dehnungsverhalten des Glases A3 [113]. 
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Tabelle 18: Mittlere thermische Dehnungskoeffizienten, Glasübergangstemperatur und 
Erweichungspunkt der untersuchten Materialien, ermittelt durch Dilatometrie [113]. 
 ZrO2 A1 A2 A3 S1 S2 
α  
(· 10-6 K-1) 
11,7 
(100-600°C) 
13,0 
(100-560°C) 
11,7 
(100-650°C) 
11,6 
(100-640°C) 
11,4 
(100-650°C) 
14,2 
(100-480°C) 
Tg (°C) - 610 698 692 695 529 
TE (°C) - 651 734 731 726 569 
 
Die Abbildungen 16 und 17 zeigen die Ergebnisse der DSC-Messung für die Gläser A3 und 
S1.  
 
Abbildung 16: DSC-Diagramm des Glases A3. Der Glasübergang liegt bei Tg = 695 °C, eine 
erste Kristallisation beginnt bei TC = 954 °C. 
 
TC 
Tg 
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Abbildung 17: DSC-Diagramm des Glases S1. Der Glasübergang liegt bei Tg = 695 °C, eine 
erste Kristallisation beginnt ab ca. TC = 890 °C, ein deutlicher endothermer Peak TM ist 
außerdem bei ca. 1039 °C erkennbar. 
Beide Gläser weisen eine Glasübergangstemperatur nahe 695 °C auf. Der erste exotherme 
Peak, der auf eine Kristallisation hinweist, liegt bei dem Glas A3 bei ca. 954 °C, bei S1 be-
ginnt der erste exotherme Peak bei ca. 890 °C. 
In den Abbildungen 18 und 19 sind die Ergebnisse der Erhitzungsmikroskopie des Glases A3 
dargestellt. Abbildung 18 zeigt die charakteristischen Temperaturen Erweichungspunkt, 
Sphärischtemperatur und Halbkugelpunkt. In Abbildung 19 ist die Höhe und die Fläche des 
in der Silhouette dargestellten Zylinders in Prozent bezogen auf die Anfangsgeometrie in 
Abhängigkeit der Temperatur dargestellt. Außerdem sind die Glasübergangstemperatur Tg 
und der Beginn der Kristallisation TC des Glases A3 aus der DSC-Messung dargestellt.  
 
Abbildung 18: Erhitzungsmikroskopische Aufnahmen des Glases A3 bei den jeweiligen 
charakteristischen Temperaturen [113]. 
TC 
Tg 
TM 
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Abbildung 19: Auswertung von Höhe und Fläche der geprüften Zylinder des Glases A3 
während der erhitzungsmikroskopischen Messung. Dargestellt sind des weiteren Tg sowie 
TC aus den DSC-Messungen [113]. 
Nach Erreichen der Glasübergangstemperatur Tg ist ein deutlicher Abfall der Höhe und 
Gesamtfläche der Silhouette zu erkennen. Nach Erreichen von TC bildet sich ein stationärer 
Bereich aus, bis die Probe bei ca. 1150 °C nahezu auf 0 % ihrer ursprünglichen Höhe in sich 
zusammenfällt. 
In den Abbildungen 20 und 21 sind die Ergebnisse der erhitzungsmikroskopischen Messung 
des Glases S1 dargestellt. Abbildung 20 zeigt die charakteristischen Temperaturen Erwei-
chungspunkt, Sphärischtemperatur und Halbkugelpunkt. In Abbildung 21 ist die Höhe und 
die Fläche des in der Silhouette dargestellten Zylinders in Prozent bezogen auf die 
Anfangsgeometrie in Abhängigkeit der Temperatur dargestellt. Außerdem sind hier die 
Glasübergangstemperatur Tg und der Beginn der Kristallisation TC des Glases S1 aus der 
DSC-Messung dargestellt.  
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Abbildung 20: Erhitzungsmikroskopische Aufnahmen des Glases S1 bei den jeweiligen 
charakteristischen Temperaturen. 
 
Abbildung 21: Auswertung der erhitzungsmikroskopischen Messung des Glases S1. 
Dargestellt sind die Höhe und die Fläche der geprüften Zylinder in Abhängigkeit der 
Temperatur und Tg sowie TC aus den DSC-Messungen. 
Auch bei Glas S1 ist nach dem Erreichen der Glasübergangstemperatur Tg ein deutlicher 
Abfall der Höhe und Gesamtfläche der Silhouette zu erkennen. Das Erreichen von TC hat 
keinen Einfluss auf die Probengeometrie. Bei ca. 1050 °C ist ein Anstieg der Probenhöhe zu 
erkennen, dem bei ca. 1120 °C ein starker Abfall folgt. Bis zum Erreichen der Maximal-
temperatur von ca. 1350 °C wurde jedoch kein Abfall bis auf nahezu 0 % der ursprünglichen 
Probenhöhe festgestellt.  
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4.4 Suspensionseigenschaften und Schichtmorphologie 
4.4.1 Charakterisierung der Glassuspension 
Die Gläser wurden trocken gemahlen, um ein feines Pulver zu erhalten, das die Sprüh-
vorrichtung nicht verstopfte. Als Zielgröße wurde hierbei ein d90 von maximal 20 µm 
definiert, was bedeutet, dass 90 Vol.-% der analysierten Probe eine Partikelgröße < 20 µm 
aufwies. Außerdem wurde ein d100 von maximal 230 µm definiert, um ein Verstopfen der 
Düsen zu verhindern, deren kleinster Durchmesser bei ca. 570 µm lag. In Abbildung 22 ist 
exemplarisch die Partikelgrößenverteilung des Glases A3 dargestellt, welches 15 Tage 
gemahlen und mittels Lasergranulometrie untersucht wurde.  
 
Abbildung 22: Partikelgrößenverteilung des Glases A3, das für einen Zeitraum von 15 Tagen 
aufgemahlen wurde. d0.9 lag hierbei bei 16,9 µm, d100 lag bei 45 µm. 
Die Sedimentationseigenschaften der Glassuspension in Abhängigkeit der Menge an 
organischem Verflüssiger Optapix G1201 sind in Abbildung 23 dargestellt.  
 
Abbildung 23: Suspensionen des Glases A1 mit einem Wasser-Feststoff-Masseverhältnis von 
1:1. Dargestellt ist das feste Sediment, das sich nach einer Sedimentationszeit für 3 h gebildet 
hat, in Abhängigkeit der Zugabe von Optapix G1201. 
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Die Zugabe von 1 Masse-% des organischen Verflüssigers Optapix G1201 bewirkte eine 
deutliche Reduzierung des festen Sediments nach 3 h. Bei einer Zugabe von 3 Masse-% des 
Verflüssigers stieg die Viskosität der Suspension an, was an der anhaftenden Suspension an 
der Innenwand des Messzylinders erkennbar ist. Der Einfluss des Netzmittels KG9033 auf 
die Benetzbarkeit der Suspension auf dem Zirkonoxid-Substrat ist in den Abbildungen 24 
und 25 dargestellt.  
   
Abbildung 24: Darstellung der Kontaktwinkelmessung der Glassuspension auf Zirkonoxid. 
Der Anteil an Optapix G1201 in der Suspension mit einem Wasser-Feststoff-Verhältnis von 
1:1 lag bei 1 Masse-%. Links: 0 Masse-% KG9033, Rechts: 0,25 Masse-% KG9033 
 
 
Abbildung 25: Kontaktwinkel der Glassuspension in Abhängigkeit der Zugabe des 
Netzmittels KG 9033 nach 10 s. Der Anteil an Optapix G1201 in der Suspension mit einem 
Wasser-Feststoff-Verhältnis von 1:1 lag bei 1 Masse-%. Dargestellt sind Mittelwerte und 
Standardabweichungen (n = 6). 
Es ist eine deutliche Reduktion des Kontaktwinkels um ca. die Hälfte durch die Zugabe von 
0,25 Masse-% KG 9033 zu erkennen. 
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4.4.2 Schichtmorphologie nach dem Sprühprozess 
Die Glassuspension wurde auf polierte Zirkonoxid-Substrate aufgesprüht, die unter dem 
Sprühnebel durchfuhren (Abb. 26).  
  
  
Abbildung 26: Rasterelektronenmikroskopische Bilder der Glasschichtmorphologie nach 
Beschichtung im polierten Querschliff: A: 6, B: 12, C: 20, D: 30 Durchfahrten durch den 
Sprühnebel. Der dargestellte Maßstab gilt für alle Bilder. 
Das wiederholte Durchfahren des Sprühnebels ermöglichte die definierte Einstellung der 
Schichtdicke bei konstant gehaltenen Beschichtungsparametern. Innerhalb der Schicht ist 
eine homogene Verteilung der Glaspartikel erkennbar.  
Die Beschichtungen der Implantate sind als Aufsicht in Abbildung 27 und in Abbildung 28 
als Querschliff dargestellt.   
A B 
C D 
Einbettmasse 
ZrO2-Substrat 
Glasbeschichtung 
100 µm 
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Abbildung 27: Lichtmikroskopische Aufsichtaufnahme der Gewindegeometrie des beschich-
teten Implantats, das mit 40 Überfahrten beschichtet wurde 
  
Abbildung 28: Lichtmikroskopische Querschliffaufnahme des beschichteten Implantats, das 
mit 40 Überfahrten beschichtet wurde in zwei verschiedenen Vergrößerungen. Das Implan-
tat ist rechts in weiß dargestellt. Die Beschichtung ist schwarz in der Mitte und die 
Einbettmasse links im Bild dargestellt. 
Es ist zu erkennen, dass die Gewindespitzen des Zirkonoxid-Substrats teilweise nicht 
vollständig beschichtet wurden, während im Gewindegrund eine dickere Schicht vorhanden 
war. 
 
4.4.3 Evaluation des Brennprozesses 
Die Beschichtungen der Gläser A3 und S1 wurden mit den in den Tabellen 6 und 7 (S. 34) 
aufgeführten Parametern gebrannt. Das Ziel war, eine nicht kristallisierte und möglichst 
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homogene Glasbeschichtung nach dem Brennprozess zu erhalten. Die Proben wurden zur 
Ansicht mittels Drei-Punkt-Biegevorrichtung durchgebrochen. In Abbildung 29 ist die 
Morphologie der Querschnitte für das Glas A3 in Abhängigkeit der Brenntemperatur und 
-dauer dargestellt.  
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Abbildung 29: Schichtmorphologie des Glases A3 in Abhängigkeit von Brenntemperatur 
(TS) und -dauer (tS). Die weiteren Brennparameter waren: tV = tp+r+tS, r = 10 K/min, tP = 0 min 
(Erklärung der Abkürzungen in Abb. 6 auf S. 33). Dargestellt sind jeweils unten in den 
Bildern die Zirkonoxid-Substrate, auf denen die Glasschichten appliziert wurden. Der 
dargestellte Maßstab gilt für alle Bilder.  
Die Schichten des Glases A3, die bei 770 °C gebrannt wurden, wiesen eine sehr inhomogene 
Oberfläche auf. Bei einer Brenndauer von 1 min waren bei dieser Temperatur noch einzelne 
Glaspartikel zu erkennen. Die Glasschichten, die bei 900 °C gebrannt wurden, wiesen 
ebenfalls eine sehr inhomogene Morphologie auf, wohingegen die Glasschichten, die bei 
830 °C, und hier insbesondere diejenigen, die bei 830 °C für 25 bzw. 100 min gebrannt 
wurden, eine sehr homogene Oberfläche aufwiesen. Jedoch waren hierbei deutlich Blasen 
innerhalb der Glasschicht erkennbar. In Abbildung 30 sind Detailaufnahmen der Beschich-
tung des Glases A3, die bei 830 °C für 100 min gebrannt wurde, am Übergang zum 
Zirkonoxid-Substrat bei verschiedenen Vergrößerungen dargestellt.  
50 µm 
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Abbildung 30: Detailaufnahmen des Glases A3, das bei 830 °C für 100 min gebrannt wurde. 
Die weiteren Brennparameter waren: tV = tp+r+tS,  r = 1 0 K/min, tP = 0 min (Erklärung der 
Abkürzungen in Abb. 6 auf S. 33). Dargestellt ist der Übergang zwischen Zirkonoxid-
Substrat (unten) und Glasbeschichtung (oben). 
Es war auch bei sehr hohen Vergrößerungen kein Spalt zwischen der gesinterten Schicht aus 
dem Glas A3 und dem Zirkonoxid-Substrat bei diesen Brennparametern (830 °C, 100 min) zu 
finden.  
In Abbildung 31 ist die Morphologie der Querschnitte für das Glas S1 in Abhängigkeit von 
Brenntemperatur und -dauer dargestellt. Auch diese Proben wurden zur Ansicht einer 
Bruchfläche mittels Drei-Punkt-Biegevorrichtung durchgebrochen. 
 
5 µm 1 µm 
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Abbildung 31: Schichtmorphologie des Glases S1 in Abhängigkeit von Brenntemperatur (TS) 
und -dauer (tS). Die weiteren Brennparameter waren: tV = tp+r+tS,  r = 10  K/min,  tP = 0 min 
(Erklärung der Abkürzungen in Abb. 6 auf S. 33). Dargestellt sind jeweils unten in den 
Bildern die Zirkonoxid-Substrate, auf denen die Glasschichten appliziert wurden. Der 
dargestellte Maßstab gilt für alle Bilder. 
Bei dem Glas S1 waren bei 770 °C nach 1 min Brenndauer ebenfalls noch einzelne 
Glaspartikel zu erkennen. Bei 800 °C lag nach 1 min Brenndauer noch keine vollständige 
Benetzung des Substrates vor. Bei 800 °C nach 25 min war die Glasschicht im Bereich der 
Bruchzone vom Substrat gelöst. Auch bei diesem Glas S1 waren bei 800 °C und einer 
Brenndauer von 100 min Blasen in der Glasschicht zu erkennen. Bei 830 °C war nach 1 min 
eine relativ homogene Schicht zu erkennen. Bei höheren Brenndauern wies die Glasschicht 
jedoch Inhomogenitäten auf. Die Schicht des Glases S1, die bei 830 °C für 100 min gebrannt 
wurde, ist zusätzlich großflächig im Bereich der Bruchzone vom Substrat abgeplatzt. 
 
 
50 µm 
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Zur Analyse des Schichtverbundes des Glases S1 mit dem Zirkonoxid-Substrat wurden 
Detailaufnahmen am Übergang der beiden Materialien durchgeführt. Diese Aufnahmen sind 
in Abbildung 32 dargestellt.  
  
  
Abbildung 32: Detailaufnahmen des Glases S1 in Abhängigkeit von Brenntemperatur (TS) 
und -dauer (tS). A: TS = 770 °C, tS = 100 min, B: TS = 800 °C, tS = 1 min, C: TS = 800 °C, tS = 25 
min, D: TS = 830 °C, tS = 1 min (Erklärung der Abkürzungen in Abb. 6 auf S. 33). Die weiteren 
Brennparameter waren: tV = tp+r+tS,  r = 10  K/min,  tP = 0 min. Dargestellt ist der Übergang 
zwischen Zirkonoxid-Substrat (unten) und Glasbeschichtung (oben).  
In den Detailaufnahmen A, C und D sind Risse in der Glasschicht S1 im Bereich der 
Verbundzone zum Zirkonoxid-Substrat zu erkennen. Die Detailaufnahme B zeigt einen Spalt 
zwischen Zirkonoxid-Substrat und Glasschicht. 
Eine Kristallisation der Beschichtungen sollte vermieden werden, weshalb röntgendiffrakto-
metrische Phasenanalysen der beschichteten Proben durchgeführt wurden. In Abbildung 33 
ist das Röntgenbeugungsdiagramm des Zirkonoxid-Substrates ohne Glasbeschichtung 
dargestellt. 
A B 
C D 
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Abbildung 33: Röntgenbeugungsdiagramm des Zirkonoxid-Substrates, das keine Glasbe-
schichtung aufwies. ■: Y-TZP (tetragonal), ▲: m-ZrO2 (monoklin) [105] 
In Abbildung 34 ist exemplarisch ein Röntgenbeugungsdiagramm des Glases A3 dargestellt, 
bei dem außer den Reflexen des Zirkonoxid-Substrates keine weiteren Reflexe gefunden 
wurden. 
 
Abbildung 34: Röntgenbeugungsdiagramm des Zirkonoxid-Substrates, das mit dem Glas A3 
beschichtet und bei 830 °C für 100 min gebrannt wurde. Die weiteren Brennparameter 
waren: tV = tp+r+tS, r = 10 K/min, tP = 0 min (Erklärung der Abkürzungen in Abb. 6 auf S. 33). 
■: Y-TZP (tetragonal) [105,113] 
In Abbildung 35 ist exemplarisch ein Röntgenbeugungsdiagramm des Glases A3 dargestellt, 
bei dem zusätzliche Reflexionen nach dem Brennprozess auftraten.  
■ 
■ 
■ 
■ ■ 
■ ■ ■ ■ ■ 
■ 
▲ ▲ 
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Abbildung 35: Röntgenbeugungsdiagramm des Zirkonoxid-Substrates, das mit dem Glas A3 
beschichtet und bei 900 °C für 25 min gebrannt wurde. Die weiteren Brennparameter waren: 
tV = tp+r+tS, r = 10 K/min, tP = 0 min (Erklärung der Abkürzungen in Abb. 6 auf S. 33). ■: Y-
TZP (tetragonal), ◊: Ca0,89Mg1,11Si2O6, monoklin, ○: Mg2SiO4, orthorhombisch [105] 
Die zusätzlich zum Zirkonoxid detektierten Phasen waren monoklines Calcium-Magnesium-
Silikat (Ca0,89Mg1,11Si2O6) und Forsterit (Mg2SiO4). 
In Abbildung 36 ist exemplarisch ein Röntgenbeugungsdiagramm des Glases S1 dargestellt, 
bei dem außer den Reflexen des Zirkonoxid-Substrates keine weiteren Reflexe gefunden 
wurden. 
 
Abbildung 36: Röntgenbeugungsdiagramm des Zirkonoxid-Substrates, das mit dem Glas S1 
beschichtet und bei 770 °C für 25 min gebrannt wurde. Die weiteren Brennparameter waren: 
tV = tp+r+tS, r = 10 K/min, tP = 0 min (Erklärung der Abkürzungen in Abb. 6 auf S. 33). ■: Y-
TZP (tetragonal) [105] 
Abbildung 37 zeigt exemplarisch ein Röntgenbeugungsdiagramm des Glases S1 dargestellt, 
bei dem starke zusätzliche Reflexe nach dem Brennprozess auftraten.  
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Abbildung 37: Röntgenbeugungsdiagramm Zirkonoxid-Substrates, das mit dem Glas S1 
beschichtet und bei 830 °C für 25 min gebrannt wurde. Die weiteren Brennparameter waren: 
tV = tp+r+tS, r = 10 K/min, tP = 0 min (Erklärung der Abkürzungen in Abb. 6 auf S. 33). ■: Y-
TZP (tetragonal), ○: Mg2SiO4, orthorhombisch, ▼: Ca2P2O7, monoklin [105] 
In diesem Fall waren die zusätzlich detektierten Phasen monoklines Calcium-Phosphat 
(Ca2P2O7) und Forsterit (Mg2SiO4). 
Die Ergebnisse der Phasenanalysen sind in den Tabellen 19 und 20 zusammengefasst. Dabei 
wurde zwischen Röntgenbeugungsdiagramm unterschieden, die keine zusätzlichen Reflexe 
zu denen des Zirkonoxids aufwiesen, denen, die nur minimale zusätzliche Reflexe aufwiesen 
und denen, die starke zusätzliche Reflexe zeigten, was eine eindeutige Kristallisation der 
Gläser nach dem Brand zeigt. 
Tabelle 19: Auswertung der Phasenanalysen des Glases A3 auf dem Zirkonoxid-Substrat in 
Abhängigkeit von Brenntemperatur (TS) und -dauer (tS). Die weiteren Brennparameter 
waren: tV = tp+r+tS, r = 10 K/min, tP = 0 min (Erklärung der Abkürzungen in Abb. 6 auf S. 33). 
(―): keine zusätzlichen Reflexe (+): minimale zusätzliche Reflexe, (++): starke zusätzliche 
Reflexe. 
tS          TS 770 °C 830 °C 900 °C 
1 min ― ― + 
25 min ― ― ++ 
100 min ― ― ++ 
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Tabelle 20: Auswertung der Phasenanalysen des Glases S1 auf dem Zirkonoxid-Substrat in 
Abhängigkeit von Brenntemperatur (TS) und -dauer (tS). Die weiteren Brennparameter 
waren: tV = tp+r+tS, r = 10 K/min, tP = 0 min (Erklärung der Abkürzungen in Abb. 6 auf S. 33). 
(―): keine zusätzlichen Reflexe (+): minimale zusätzliche Reflexe, (++): starke zusätzliche 
Reflexe. 
tS          TS 770 °C 800 °C 830 °C 
1 min ― ― ― 
25 min ― + ++ 
100 min + ++ ++ 
 
Zur Untersuchung des Einflusses von Brenndauer (tS), Vakuumdauer (tV) und Vorheizschritt 
(tP) während des Brennprozesses wurden Tabletten des Glases A3 hergestellt und gebrannt. 
Die Querschliffe dieser Proben entsprechend der in Tabelle 8 beschriebenen Versuche sind in 
Abbildung 38 dargestellt.  
   
   
Abbildung 38: Lichtmikroskopische Aufnahmen von Querschliffen des Glases A3, das in 
Tablettenform bei TS = 830 °C, r = 10 K/min und folgenden Parametern gebrannt wurde: A: 
tS = 1 min, tV = tP+r+1 min, tP = 0 min, B: tS = 25 min, tV = tP+r+25 min, tP = 0 min, C: tS = 100 
min, tV = tP+r+100 min, tP = 0 min, D: tS = 25 min, tV = tP+r+25 min, tP = 50 min, E: tS = 25 min, 
tV = tP+r+15 min, tP = 0 min, tS = 25 min, tV = tP+r+15 min, tP = 50 min (Erklärung der Abkür-
zungen in Abb. 6 auf S. 33). 
A B C 
D E F 
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In Abbildung 38 A-C ist ein klarer Einfluss der Brenndauer zu erkennen. Je länger die 
Tabletten gebrannt wurden, umso mehr Blasen bildeten sich darin. Des Weiteren ist in 
Abbildung 38 D-F zu erkennen, dass ein Vorheizschritt keinen Effekt auf die Blasenbildung 
hatte, während eine verkürzte Vakuumdauer um 10 min bei konstanter Brenntemperatur 
und -dauer jedoch die Blasenbildung stark verminderte.  
Der Effekt des um 10 min verkürzten Vakuums nach Erreichen der Brenntemperatur wurde 
auch bei einem beschichteten Zirkonoxid-Substrat untersucht. Die Ergebnisse sind in 
Abbildung 39 dargestellt.  
  
Abbildung 39: Lichtmikroskopische Auflichtaufnahmen der Beschichtungen des Glases A3 
nach Brand bei TS = 830 °C, tS = 25 min, r = 10 K/min, tP = 0 min. Links: tV = tP+r+25 min, 
Rechts: tV = tP+r+15 min (Erklärung der Abkürzungen in Abb. 6 auf S. 33). 
Es war eine Verminderung der oberflächlich erkennbaren Blasen durch das verkürzte 
Vakuum auszumachen. Ein Einfluss auf das an manchen Stellen freiliegende Zirkonoxid-
Substrat konnte jedoch nicht gefunden werden. 
Der Effekt von variierenden Vakuumzeiten nach Erreichen der Brenntemperatur ist in 
Abbildung 40 für Beschichtungen des Glases A3 in lichtmikroskopischen Aufnahmen 
dargestellt.  
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Abbildung 40: Lichtmikroskopische Auflichtaufnahmen der Beschichtungen des Glases A3 
nach Brand bei TS = 830 °C, tS = 100 min, r = 10 K/min, tP = 0 min. A: tV = tP+r+90 min, B: 
tV = tP+r+50 min, C: tV = tP+r+25 min, D: tV = tP+r+10 min (Erklärung der Abkürzungen in Abb. 
6 auf S. 33). 
Auch hier war kein Einfluss des verstärkt verkürzten Vakuums auf das an manchen Stellen 
freiliegende Substrat erkennbar. Die Bereiche, in denen das Substrat von dem Glas bedeckt 
war, waren hingegen bei immer kürzerem Vakuum vermehrt mit Inhomogenitäten 
durchsetzt.  
Abbildung 41 zeigt lichtmikroskopische Aufnahmen der Beschichtungsoberflächen, bei 
denen eine Variation der Aufheiz- und Abkühlraten beim Brand der Glasschichten aus A3 
durchgeführt wurden.  
A B 
C D 
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Abbildung 41: Lichtmikroskopische Auflichtaufnahmen der Beschichtungen des Glases A3 
nach Brand bei TS = 830 °C, tS = 25 min, tV = tP+r+15 min, tP = 0 min A: r = 2 K/min, B: 
r = 5 K/min, C: r = 10 K/min, D: r = 50 K/min (Erklärung der Abkürzungen in Abb. 6 auf S. 
33).  
Auch hier war kein Einfluss der Aufheiz- bzw. Abkühlraten auf die Benetzung des 
Substrates mit der Glasschicht A3 nach dem Sintern festzustellen.  
In Abbildung 42 ist eine Aufnahme einer Beschichtung des Glases A3 dargestellt, bei der das 
Substrat zuvor mit dem auf S. 32 beschriebenen Reinigungsbrand behandelt wurde.  
A B 
C D 
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Abbildung 42: Lichtmikroskopische Auflichtaufnahme der Beschichtung des Glases A3, bei 
der das Substrat zuvor mittels Reinigungsbrand behandelt wurde. Die Brennparameter 
waren: tP = 0 min, r = 10 K/min, TS = 830 °C, tS = 100 min, tV = tP+r+90 min (Erklärung der 
Abkürzungen in Abb. 6 auf S. 33). 
Der Reinigungsbrand, der vor der Beschichtung durchgeführt wurde, hatte eine vollständige 
Benetzung des Substrates nach dem Brand der Glasschicht und somit eine homogene 
Beschichtung zur Folge.  
 
4.4.4 Oberflächenstrukturierungen 
Zum Vergleich der zu erzeugenden Oberflächenstrukturen wurden handelsübliche 
Implantat-Oberflächen rasterelektronenmikroskopisch charakterisiert. In Abbildung 43 ist 
die SLA-Oberfläche eines Titan-Dentalimplantates der Fa. Straumann (Basel, CH) dargestellt.  
  
Abbildung 43: Rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen einer Titan-Dentalimplantat-
Oberfläche in verschiedenen Vergrößerungen (SLA, Straumann, Basel, CH) 
50 µm 5 µm 
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Die SLA-Oberfläche des Titanimplantates von Straumann weist sowohl große Furchen im 
Bereich von 30 – 70 µm, als auch sehr feine Strukturierungen im Bereich < 5 µm auf.  
Abbildung 44 zeigt die strukturierte Implantat-Oberfläche des Zirkonoxid-Implantatsystems 
ceramic.implant der Vita Zahnfabrik (Bad Säckingen).  
  
Abbildung 44: Rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen einer Zirkonoxid-
Dentalimplantat-Oberfläche in verschiedenen Vergrößerungen (ceramic.implant, Vita 
Zahnfabrik, Bad Säckingen) 
Auch die ceramic.implant-Oberfläche weist sehr feine Strukturierungen im Bereich < 5 µm 
auf, jedoch sind die Furchen im Bereich von 30 – 70 µm nicht so stark ausgeprägt, wie bei der 
SLA-Oberfläche.  
Zur subtraktiven Oberflächenstrukturierung der Glasbeschichtung kamen verschiedene 
Säuren zum Einsatz. In Abbildung 45 sind die Oberflächenmorphologien nach Säurebe-
handlung bei verschiedenen Zeiträumen dargestellt.  
50 µm 5 µm 
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Abbildung 45: Rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen der Glasbeschichtung A3 nach 
der Ätzung mit verschiedenen Säuren in Abhängigkeit der Ätzdauer. Der dargestellte 
Maßstab gilt für alle Bilder. 
Bei allen drei ausgewählten Säuren entstand abhängig von der Ätzdauer ein ähnliches 
Ätzmuster mit relativ groben Strukturen im Bereich von ca. 20 – 40 µm. Eine Mikrostruk-
turierung im Bereich < 5 µm wurde nicht erreicht.  
Die Rauheitsparameter dieser Schichten sind im Vergleich zu den handelsüblichen 
Implantat-Oberflächen und der Beschichtung des Glases A3 ohne Oberflächenstrukturierung 
in Abbildung 46 zusammengestellt. 
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Abbildung 46: Rauheitsparameter Ra, Rz und Rmax der geätzten Glasschichten in 
Abhängigkeit von Säure und Ätzdauer. Dargestellt sind zum Vergleich die Oberflächen-
rauheiten handelsüblicher Implantat-Oberflächen und der gebrannten Glasschicht (A3) ohne 
Ätzung. 
Alle Ätzvorgänge führten zu einer verstärkten Rauheit im Vergleich zur gesinterten, aber 
nicht geätzten Glasschicht. Es ist außerdem zu erkennen, dass alle drei Oberflächen, die in 
der 0,5 Vol.-%igen Flusssäure geätzt wurden, ähnliche Rauheitsparameter aufwiesen, wie die 
Oberflächen, die in der 5 Vol.-%igen Essigsäure und der 5 Vol.-%igen Zitronensäure für 
≤ 1 min geätzt wurden. Lediglich die Ätzung für 6 min in den beiden organischen Säuren 
erlangte Rauheitsparameter im Bereich der Implantat-Materialien.  
 
Die thermisch nachbehandelte Oberfläche der Beschichtung A3, die für 6 min mit 5 Vol.-% 
Essigsäure geätzt wurde, ist in Abbildung 47 dargestellt. Hierbei war das Ziel, eine 
Verrundung der scharfkantigen Oberflächenstruktur zu erzeugen.  
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Abbildung 47: Thermische Nachbehandlung der Beschichtung A3, die für 6 min mit 5 Vol.-
% Essigsäure behandelt wurde in Abhängigkeit der Brenntemperatur (TS) und -dauer (tS). 
Die weiteren Brennparameter waren: tV = 0 min, r = 10 K/min, tP = 0 min (Erklärung der 
Abkürzungen in Abb. 6 auf S. 33). Der dargestellte Maßstab gilt für alle Bilder. 
Bei keiner der thermischen Nachbehandlungen war eine Verrundung der relativ spitzen 
Oberflächenstrukturen erkennbar. Lediglich bei einer Nachbehandlung bei 830 °C für 25 min 
fand eine signifikante Veränderung der Oberfläche statt. Die oberflächig vorhandenen Struk-
turen waren nach dieser Wärmebehandlung nicht mehr auf der Oberfläche vorhanden.  
 
Die Ergebnisse der additiven Oberflächenstrukturierungen sind in den Abbildungen 48 bis 
50 aufgeführt. Die zweite Glasbeschichtung wurde dabei mit den in Tabelle 12 beschriebenen 
Parametern gebrannt. Abbildung 48 zeigt Querschnittaufnahmen der Beschichtungen, bei 
denen die Proben entsprechend der Beschreibung auf S. 38 durchgebrochen wurden.  
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Abbildung 48: Rasterelektronenmikroskopische Querschnitt-Aufnahmen der zweifachen 
Beschichtungen des Glases A3. In den unteren Bereichen der Bilder sind jeweils die ersten, 
dichtgesinterten Schichten zu erkennen. Darauf sind die anschließend erneut mit demselben 
Glas beschichteten Bereiche dargestellt, die bei verschiedener Brenntemperatur (TS) und -
dauer (tS) gebrannt wurden. Die weiteren Brennparameter waren: tV = 0 min, r = 10 K/min, 
tP = 0 min (Erklärung der Abkürzungen in Abb. 6 auf S. 33). Der dargestellte Maßstab gilt für 
alle Bilder [113]. 
In den Querschnitt-Aufnahmen ist eine klare Abhängigkeit der Morphologie der zweiten 
Schicht von Brenntemperatur und -dauer erkennbar. Nach dem Brand bei 750 °C für 1 min 
war nahezu keine Verdichtung der Glaspartikel eingetreten, während der Übergang von 
erster zu zweiter Glasschicht nach dem Brand bei 770 °C für 25 min nicht mehr erkennbar 
war. Die anderen Brände führten zu Morphologien, die Mischformen dieser beiden Extrema 
darstellten. Die Proben, die bei 750 °C für 10 min und 25 min, sowie die Proben, die für 1 min 
bei 760 °C und 770 °C gebrannt wurden, wiesen im Übergangsbereich von der ersten zur 
zweiten Glasschicht noch sehr scharfkantige Strukturen auf, während die Probe, die bei 
770 °C für 10 min sowie die Proben, die bei 760 °C für 10 min und 25 min gebrannt wurden, 
abgerundete Hohlräume in diesem Übergangsbereich herausbildeten. 
Auf Abbildung 49 ist die Oberfläche dieser Schichten rasterelektronenmikroskopisch 
dargestellt.  
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Abbildung 49: Rasterelektronenmikroskopische Aufsicht-Aufnahmen der zweifachen 
Beschichtungen des Glases A3 in Abhängigkeit von verschiedener Brenntemperatur (TS) und 
-dauer (tS). Die weiteren Brennparameter waren: tV = 0 min, r = 10 K/min, tP = 0 min (Erklä-
rung der Abkürzungen in Abb. 6 auf S. 33). Der dargestellte Maßstab gilt für alle Bilder. 
Auch in dieser Darstellung ist eine Abhängigkeit der Oberflächenmorphologie von den 
gewählten Brennparametern erkennbar. Während nach dem Brand bei 750 °C für 1 min 
nahezu keine Verdichtung der einzelnen Partikel stattfand, ist nach dem Brand bei 770 °C für 
25 min eine nahezu dichte Oberflächenstruktur erkennbar. Unter Berücksichtigung der 
Ergebnisse aus Abbildung 48 weist von den vier Schichten, die abgerundete Strukturen im 
Übergangsbereich zwischen erster und zweiter Schicht herausgebildet haben, die Schicht, die 
bei 760 °C für 10 min gebrannt wurde, den höchsten Detaillierungsgrad auf.  
Die mittels Tastschnittgerät ermittelten Rauheitsparameter der erzeugten Oberflächenstruk-
turen sind in Abbildung 50 und Tabelle 21 zusammengefasst. 
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Abbildung 50: Rauheitsparameter Ra, Rz und Rmax der zweifach beschichteten Proben in 
Abhängigkeit der Brennparameter des zweiten Brandes. Dargestellt sind zum Vergleich die 
Oberflächenrauheiten handelsüblicher Implantat-Oberflächen und der gebrannten 
Glasschicht (A3) ohne zweite Beschichtung. 
 
Tabelle 21: Rauheitsparameter Ra, Rz und Rmax der zweifach beschichteten Proben in 
Abhängigkeit der Brennparameter des zweiten Brandes. Angaben in µm. 
 750 °C 760 °C 770 °C 
 1 min 10 min 25 min 1 min 10 min 25 min 1 min 10 min 25 min 
Rmax 37,1 31,1 32 52,3 31,1 37 26,5 31,5 17,9 
Rz 32,8 26,7 24,3 37,5 27 26,4 24,3 26,3 16,8 
Ra 5,11 4,62 3,2 6,29 4,01 3,32 4,01 3,81 2,78 
 
Die zweifach beschichteten Proben wiesen nach den Bränden eine wesentlich höhere Rauheit 
auf, als die erste Glasschicht, die bei 830 °C für 100 min gebrannt wurde. Die Probe, die bei 
760 °C für 1 min gebrannt wurde, wies die höchste Rauheit in dieser Versuchsreihe auf. 
Außer bei dieser Probe lagen die Rauheitsparameter aller Proben im Bereich der kommer-
ziell erhältlichen Implantate. 
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4.5 Mechanische Beanspruchbarkeit 
4.5.1 Charakterisierung der Schichten mittels standardisierter Ritztests 
Abbildung 51 zeigt die mittlere Rautiefe der Proben, die für den Ritztest verwendet wurden.  
 
Abbildung 51: Mittlere Rautiefe Ra der Proben, die für den Ritztest verwendet wurden in 
Abhängigkeit der Brenndauer. Die Brenntemperatur lag bei 830 °C. Dargestellt sind 
Mittelwerte und Standardabweichungen. A und B sind zwei homogene Untergruppen, die 
mittels Scheffé-Post-Hoc-Test ermittelt wurden. Sind die Buchstaben verschieden, liegen 
statistisch signifikante Unterschiede vor (α = 0,05).  
Es ist zu erkennen, dass die Proben, die für 1 min bei 830 °C gebrannt wurden (0,93 µm ± 
0,18 µm), signifikant höhere Ra-Werte aufwiesen, als die Proben, die für 25 min (0,48 µm ± 
0,06 µm) und 100 min (0,49 µm ± 0,02 µm) gebrannt wurden. Die Proben, die für 400 min 
gebrannt wurden, zeigten ebenfalls höhere mittlere Rautiefen auf (0,67 µm ± 0,06 µm), 
wiesen jedoch keine statistisch signifikanten Unterschiede zu den anderen drei Gruppen auf.  
In Abbildung 52 ist exemplarisch das lichtmikroskopische Bild eines Ritzes auf einer 
Beschichtung dargestellt, die bei 830 °C für 100 min gebrannt wurde.  
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Abbildung 52: Exemplarische lichtmikroskopische Aufnahme eines Ritzes, der auf einer 
Beschichtung platziert wurde, die bei 830 °C für 100 min gebrannt wurde. A: Beginn des 
Ritzes (FN = 5 N), B: erstes Versagensereignis (FN = 23,1 N), C: Ende des Ritzes (FN = 50 N). 
Nach ca. 1,89 mm trat bei dieser Probe das erste Versagensereignis auf, was in diesem Fall 
einer kritischen Normalkraft von ca. FN = 23,1 N entsprach. 
In Abbildung 53 sind die Ergebnisse der Ritztests zusammengefasst.  
 
Abbildung 53: Normalkräfte, bei denen das erste Versagensereignis bei den Ritztests auftrat, 
in Abhängigkeit der gewählten Brenndauer. Die Brenntemperatur lag bei 830 °C. Dargestellt 
sind Mittelwerte und Standardabweichungen. A und B sind zwei homogene Untergruppen, 
die mittels Scheffé-Post-Hoc-Test ermittelt wurden. Sind die Buchstaben verschieden, liegen 
statistisch signifikante Unterschiede vor (α = 0,05). 
Es ist zu erkennen, dass die Schichten, die bei 830 °C für 25 min (19,13 N ± 1,87 N) und für 
100 min (18,77 N ± 2,05 N) gebrannt wurden, signifikant höheren Normalkräften standhiel-
ten, als die Schichten, die für 1 min (13,08 N ± 1,87 N) und für 400 min (11,74 N ± 4,02 N) 
gebrannt wurden.  
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4.5.2 Implantat-Oberflächen nach Insertionstests 
Zur Bewertung der Implantat-Oberflächen nach den Insertionstests wurden zunächst zwei 
Implantate untersucht, die nach der Beschichtung nicht in einen Knochen eingedreht 
wurden. Ein Implantat wies eine glatte und ein Implantat eine mikrostrukturierte 
Glasbeschichtung auf. Ausgewählte rasterelektronenmikroskopische Bilder des Implantats 
mit glatter Glasbeschichtung sind in Abbildung 54 dargestellt.  
   
 
 
  
  
Abbildung 54: Rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen der glatten Implantat-Beschich-
tung bei einem Implantat, das nicht in den Knochen eingedreht wurde. A: Übersichts-
aufnahmen, B: freiliegendes Substratmaterial, C: nicht vollständig beschichtete Gewinde-
spitze, D: gebrochene Gewindespitze, die mit Glas beschichtet wurde, E: Muschelförmig 
abgeplatzte Beschichtung. Die Markierungen in Bild A entsprechen von links nach rechts 
den Bildern B-E. 
Es ist zu erkennen, dass das Implantat gleichmäßig beschichtet wurde (Abb. 54 A). Die 
dunkle Verfärbung auf Abbildung 54 A rechts ist auf Silberleitlack zurückzuführen, der mit 
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der Probe in Kontakt kam. In Abbildung 54 B-E sind Fehlstellen in der Beschichtung 
dargestellt, die bereits ohne den Eindrehvorgang vorhanden waren. Die Merkmale aus 
Abbildung 54 B, D und E traten lediglich vereinzelt auf, während die Gewindespitze fast 
durchgängig nicht vollständig mit Glas beschichtet war (Abb. 54 C).  
Ausgewählte rasterelektronenmikroskopische Bilder des Implantats mit mikrostrukturierter 
Glasbeschichtung sind in Abbildung 55 dargestellt. 
   
 
  
Abbildung 55: Rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen der mikrostrukturierten Im-
plantat-Beschichtung bei einem Implantat, das nicht in den Knochen eingedreht wurde. A: 
Übersichtsaufnahmen, B: Silberleitlack, C: nicht vollständig beschichtete Gewindespitze. Die 
Markierungen in Bild A entsprechen von oben nach unten den Bildern B und C [113]. 
Es ist zu erkennen, dass auch das Implantat mit der mikrostrukturierten Glasbeschichtung 
gleichmäßig beschichtet wurde (Abb. 55 A). In Abbildung 54 B ist der Silberleitlack 
erkennbar, der in Kontakt mit der Probe kam. Abbildung 55 C zeigt auch bei dem 
mikrostrukturierten Implantat einen Bereich der Gewindespitze, der nicht vollständig 
beschichtet wurde. Generell trat dieses Phänomen bei den mikrostrukturierten Implantaten 
jedoch weniger häufig auf, als bei den glatten Implantaten.  
Bei der Durchführung der Insertionsversuche traten bei manchen Implantaten Besonder-
heiten auf, die zusammen mit den Ein- und Ausdrehmomenten in Tabelle 22 aufgeführt 
sind.  
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Tabelle 22: Ein- und Ausdrehmomente sowie Besonderheiten, die während der Durchfüh-
rung der Implantatinsertionstests auftraten. 
Ober-
fläche 
Implantat-
Nr. 
Eindrehmo-
ment (Ncm) 
Ausdrehmo-
ment (Ncm) Besonderheiten 
glatt 1 65,1 93,3  
glatt 2 60,1 98,6  
glatt 3 61,1 94,0  
glatt 4 63,9 113,0  
glatt 5 69,0 120,5 Implantatkopf an Halterung 
verklemmt, bei Entnahme ist ein 
Teil des Zirkonoxids im Bereich 
des Emergenzprofils abgebrochen 
mikrostr. 6 62,2 76,9 Gewinde vollständig in Knochen 
versenkt 
mikrostr. 7 63,6 76,2 Gewinde vollständig in Knochen 
versenkt 
mikrostr. 8 63,7 140,2  
mikrostr. 9 69,7 140,7  
mikrostr. 10 65,2 --- Beim Ausdrehen ist der 
Implantatkopf abgebrochen, ein 
Ausdrehen war nicht mehr 
möglich. Der Knochen wurde 
angesägt und durchgebrochen, 
um das Implantat zu entnehmen 
 
Nach den Insertionsversuchen wurden die Implantate, die mit 60 Ncm in die Rinderrippen 
eingedreht wurden, erneut mittels Rasterelektronenmikroskopie untersucht. In Abbildung 
56 sind alle fünf Implantate, die eine glatte Glasbeschichtung aufwiesen, nach den Insertions-
versuchen dargestellt. Einzelne Auffälligkeiten auf den Oberflächen der glatten Glasbe-
schichtungen nach den Eindrehtests sind in Abbildung 56 markiert und Detailaufnahmen in 
Abbildung 58 dargestellt.  
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Abbildung 56: Implantate 1-5 mit glatten Glasbeschichtungen nach Ein- und Ausdrehen in 
Rinderrippenknochen. Die weiß gestrichelte Linie markiert jeweils die Position der Knochen-
oberkante, bis zu der das Implantat entsprechend angewendetem Drehmoment eingedreht 
wurde. Die weißen Rechtecke entsprechen den Detailaufnahmen in Abbildung 58. 
Es ist zu erkennen, dass die Schicht auch nach dem Ausdrehen auf den Implantaten haftete 
und keine Abplatzungen der Glasschicht durch den Eindrehvorgang aufgetreten waren. Bei 
Implantat 5 ist eine großflächige Abplatzung des Zirkonoxids im Bereich des Implantat-
kopfes (links) zu erkennen, der daraus resultierte, dass dieses Implantat in der Halterung 
verkantete und nach dem Herausdrehen gewaltsam aus dieser entfernt werden musste 
(Tab. 22, Implantat-Nr. 5, Besonderheit). Die Glasschicht, die im Kontakt zum Knochen 
stand, war davon nicht betroffen.  
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Abbildung 57 zeigt die Querschnitte der jeweiligen Knochenstücke mit der jeweils einge-
zeichneten Position des gesetzten Implantats mit glatter Oberfläche.  
     
Abbildung 57: Querschnitte der Rinderknochen, in die die glatten Implantate 1-5 eingedreht 
wurden. Die gestrichelten Linien zeigen jeweils die Position des Implantates an. 
Es ist zu erkennen, dass die Dicke der Kompakta im Bereich des Implantathalses zwischen 
einem und fünf Millimetern lag. Die Implantate 4 und 5 waren aufgrund der geringen Dicke 
dieser Rippe während des Eindrehens nahezu vollständig von kompaktem Knochen 
umgeben. 
Auffälligkeiten auf den Oberflächen der glatten Glasbeschichtungen nach den Eindrehtests 
sind in Detailaufnahmen in Abbildung 58 dargestellt. 
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Abbildung 58: Rasterelektronenmikroskopische Detailaufnahmen von Auffälligkeiten aus-
gewählter Bereiche auf den glatten Implantaten nach Ausdrehen aus dem Knochen in Bezug 
auf Abbildung 56. A: Implantat 1, links, B: Implantat 1, rechts, C: Implantat 2, links, D: 
Implantat 2, rechts, E: Implantat 3, links, F: Implantat 3, rechts, G: Implantat 4, H: Implantat 
5.  
Es wurden unvollständig beschichtete Gewindespitzen (Abb. 58 A, B), Verschmutzungen 
(Abb. 58 C-E) und muschelförmige Abplatzungen der Glasschicht (Abb. 58 F-H) gefunden. 
Andersartige Besonderheiten wurden auf den Implantaten nicht gefunden.  
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In Abbildung 59 sind die fünf Implantate, die eine mikrostrukturierte Glasbeschichtung 
aufwiesen, nach den Insertionsversuchen dargestellt. Detailaufnahmen der mikrostruk-
turierten Implantate sind in Abbildung 59 markiert und in Abbildung 61 dargestellt. 
       
 
       
 
       
 
       
 
      
Abbildung 59: Implantate 6-10 mit mikrostrukturierten Glasbeschichtungen nach Ein- und 
Ausdrehen in Rinderrippenknochen. Links sind die 5 Implantate und rechts sind die 
Querschnitte der jeweiligen Knochenstücke dargestellt. Die weiß gestrichelte Linie markiert 
jeweils die Position der Knochenoberkante, bis zu der das Implantat eingedreht wurde. Bei 
den Implantaten 6 und 7 war das gesamte Gewinde im Knochen versenkt, weshalb hier 
keine gestrichelten Linien dargestellt werden [113].  
Die Implantate mit mikrostrukturierter Glasbeschichtung wiesen nach den Insertionsver-
suchen ebenfalls keine großflächigen Abplatzungen auf.  
1 mm 
6 
7 
8 
9 
10 
1 mm 
1 mm 
1 mm 
1 mm 
Abb. 61a 
Abb. 61b 
Abb. 61c 
Abb. 61d 
Abb. 61e 
Abb. 61f 
Abb. 61g 
Abb. 61h 
Ergebnisse 
95 
Abbildung 60 zeigt die Querschnitte der jeweiligen Knochenstücke mit der jeweils einge-
zeichneten Position des gesetzten Implantats mit glatter Oberfläche. 
     
Abbildung 60: Querschnitte der Rinderknochen, in die die mikrostrukturierten Implantate 6-
10 eingedreht wurden. Die gestrichelten Linien zeigen jeweils die Position des Implantates 
an. 
Es ist zu erkennen, dass die Dicke der Kompakta im Bereich des Implantathalses zwischen 
einem und fünf Millimetern lag. Die Implantate 9 und 10 waren aufgrund der geringen 
Dicke dieser Rippe während des Eindrehens nahezu vollständig von kompaktem Knochen 
umgeben. 
 
Detailaufnahmen der mikrostrukturierten Implantate sind in Abbildung 61 dargestellt.  
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Abbildung 61: Rasterelektronenmikroskopische Detailaufnahmen von Auffälligkeiten auf 
den mikrostrukturierten Implantaten nach Ausdrehen aus dem Knochen in Bezug auf 
Abbildung 59. A: Implantat 6 [113], B: Implantat 7, C: Implantat 8, links, D: Implantat 8, 
rechts, E: Implantat 9, links, F: Implantat 9, Mitte, G: Implantat 9, rechts, H: Implantat 10. 
Es sind Verunreinigungen der Oberfläche zu erkennen, die sich in die Mikrostruktur 
hineingelegt haben (Abb. 61 A, C). Außerdem ist eine abgebrochene Gewindespitze darge-
stellt, die mit mikrostrukturiertem Glas beschichtet war (Abb. 61 B). Abbildung 61 D-F und 
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H zeigen eine Verunreinigung der Oberfläche, die eine andere Oberflächenstruktur aufweist, 
als die Mikrostruktur des Glases. In Abbildung 61 D ist unter dieser Verunreinigung die 
Oberflächenstruktur des Glases erkennbar. Des Weiteren ist eine nicht beschichtete 
Gewindespitze in Abbildung 61 G zu erkennen. Andersartige Besonderheiten wurden auf 
den Implantaten nicht gefunden. Im Allgemeinen wiesen die Implantate nach den 
Insertionstests eine gleichmäßige Oberfläche auf.  
 
4.5.3 Einfluss der thermischen Behandlung auf das Substratmaterial 
Die Ergebnisse der Biegefestigkeits-Versuche an zylinderförmigen Zirkonoxid-Proben sind 
in Tabelle 23 zusammengefasst.  
Tabelle 23: Ermittelte Weibullparameter der Zirkonoxid-Proben für Zp: Zirkonoxid poliert, 
unbeschichtet, Zm: Zirkonoxid mikrostrukturiert, unbeschichtet, A3m-s: Zirkonoxid poliert, 
mit Glas A3 beschichtet, gebrannt, von Schicht befreit 
 
Charakteristische Festigkeit σ0  
[90 % Vertrauensbereich] 
(MPa) 
Weibull-Modul m 
[90 % Vertrauensbereich] 
(-) 
Zp 1588 [1550; 1625] 13,8 [10,7; 17,2] 
Zm 929 [881; 976] 6,7 [5,2; 8,5] 
A3m-s 1681 [1595; 1768] 6,3 [5,0; 7,7] 
 
Die doppelt-logarithmische Darstellung der drei Biegefestigkeits-Verteilungen mit den 
entsprechenden Geraden (Maximum-Likelihood-Estimation) inkl. 90 % Vertrauensbereiche ist 
in Abbildung 62 dargestellt. 
 
Ergebnisse 
98 
 
Abbildung 62: Weibull-Verteilungen der geprüften Zirkonoxid-Proben. Zp: Zirkonoxid 
poliert, unbeschichtet, Zm: Zirkonoxid mikrostrukturiert, unbeschichtet, A3m-s: Zirkonoxid 
poliert, mit Glas A3 beschichtet, gebrannt, von Schicht befreit. 
Es ist zu erkennen, dass durch die Beschichtung der polierten Zirkonoxid-Proben eine leichte 
Erhöhung der charakteristischen Festigkeit mit gleichzeitiger Abnahme des Weibull-Moduls 
verursacht wurden. Der Weibull-Modul der beschichteten Proben lag im Bereich der 
mikrostrukturierten Proben. Diese wiesen jedoch eine wesentlich geringere charakteristische 
Festigkeit auf.  
Die Ergebnisse der röntgendiffraktometrischen Phasenanalyse von drei ausgewählten 
Proben, die mittels B3B-Prüfung getestet worden sind, ist in den Abbildungen 63 bis 65 
dargestellt. 
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Abbildung 63: Übersichts-Darstellung der XRD-Phasenanalyse des Zirkonoxid-Substrat-
materials. Zur besseren Darstellung sind die Diagramme um 2000 Zähler verschoben wor-
den. Zp: Zirkonoxid poliert, unbeschichtet, Zm: Zirkonoxid mikrostrukturiert, unbeschichtet, 
A3m-s: Zirkonoxid poliert, mit Glas A3 beschichtet, gebrannt, von Schicht befreit 
 
Abbildung 64: Detail-Darstellung der XRD-Phasenanalyse des ungebrannten und gebran-
nten Zirkonoxid-Substratmaterials von 27,5° - 32,5° 2. Die dargestellten Marker der 
kristallographischen Ebenen wurden den folgenden Powder diffraction files entnommen: 
monoklin: 00-037-1484, tetragonal: 01-083-0113, kubisch: PDF 01-070-4436 [105]. 
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Abbildung 65: Detail-Darstellung der XRD-Phasenanalyse des ungebrannten und gebran-
nten Zirkonoxid-Substratmaterials von 72° – 76° 2. Die dargestellten Marker der kristallo-
graphischen Ebenen wurden den folgenden Powder diffraction files entnommen: monoklin:  
00-037-1484, tetragonal: 01-083-0113, kubisch: PDF 01-070-4436 [105]. 
Es ist qualitativ zu erkennen, dass bei konstantem kubischem Phasenanteil (Abb. 65) bei 
A3m-s ein leicht geringerer monokliner Anteil vorlag, als bei Zm und Zp (Abb. 64). 
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4.6 Biologische Wechselwirkungen 
4.6.1 Bioaktivitätsuntersuchungen in Simulated Body Fluid 
Die Gläser A3 und S1 wurden sowohl in Simulated Body Fluid (SBF), als auch in Speichel-
ersatzflüssigkeit (SAGF) ausgelagert und analysiert. Die Versuche mittels SBF wurden 
zusätzlich mit dem Glas 45S5 durchgeführt, um ein bekanntes bioaktives Material als 
Referenz zu vergleichen. Die Massenänderung der Proben, die in SBF ausgelagert wurden, 
ist in Abbildung 66 dargestellt. 
 
Abbildung 66: Massenänderung der Glasproben in Simulated Body Fluid bezogen auf die 
Kontaktfläche der Proben mit dem Medium. Dargestellt sind Mittelwerte und Standardab-
weichungen. 
Es ist zu erkennen, dass das Referenz-Glas 45S5 ab einem Prüfzeitraum von einer Woche 
eine geringere Massenabnahme aufwies, als die beiden Gläser A3 und S1. 
Abbildung 67 zeigt exemplarisch die Probenoberflächen der drei Gläser nach 14 Tagen 
Immersion in SBF.  
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Abbildung 67: Rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen der Probenoberflächen nach 
Immersion in SBF für 14 Tage. A: 45S5, B: A3, C: S1. Der Maßstab gilt für alle Bilder. 
Alle drei Gläser wiesen nach der Lagerung für 14 Tage in SBF Risse an der Oberfläche auf. 
Auf den Oberflächen der Gläser 45S5 und A3 hatte sich außerdem eine kristallin erschei-
nende Struktur ausgebildet, die auf dem Glas S1 nicht gefunden wurde.  
Querschliffe der in SBF gelagerten Proben wurden mittels EDX-Linescans analysiert. 
Exemplarisch sind im Folgenden die Ergebnisse nach 14 Tagen dargestellt (Abb. 68 bis 70). 
 
Abbildung 68: REM-Aufnahme eines Querschliffs der Oberfläche des Glases 45S5, das für 14 
Tage in SBF gelagert wurde (Rechts: Glas, Links: Einbettmasse). Mittels EDX wurde ein 
Linescan (weiße Linie) der vorhandenen Elemente durchgeführt [113]. 
Auf dem Glas 45S5 hat sich nach 14 Tagen in SBF eine ca. 17 µm dicke Silizium-reiche 
Schicht ausgebildet, die wiederum von einer ca. 7 µm dicken, Calcium und Phosphor 
enthaltenden Schicht bedeckt war.  
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Abbildung 69: REM-Aufnahme eines Querschliffs der Oberfläche des Glases A3, das für 14 
Tage in SBF gelagert wurde (Rechts: Glas, Links: Einbettmasse). Mittels EDX wurde ein 
Linescan (weiße Linie) der vorhandenen Elemente durchgeführt [113]. 
 
Abbildung 70: REM-Aufnahme eines Querschliffs der Oberfläche des Glases S1, das für 14 
Tage in SBF gelagert wurde (Rechts: Glas, Links: Einbettmasse). Mittels EDX wurde ein 
Linescan (weiße Linie) der vorhandenen Elemente durchgeführt. 
Auf dem Glas A3 hat sich nach 14 Tagen in SBF eine ca. 15 µm dicke Silizium-reiche Schicht 
ausgebildet, die wiederum von einer ca. 7 µm dicken, Calcium und Phosphor enthaltenden 
Schicht bedeckt war. Das Glas S1 bildete nach 14 Tagen in SBF hingegen eine ca. 52 µm dicke 
Ergebnisse 
104 
Silizium-reiche Schicht aus, die von einer ca. 1,5 µm dicken, Calcium und Phosphor 
enthaltenden Schicht bedeckt war. Die Silizium-reichen Schichten weisen hierbei einen 
sukzessiven Anstieg des Calcium- und Phosphor-Anteils in Richtung der Oberfläche auf. 
Magnesium und Kalium waren jeweils lediglich im Grundglas enthalten.  
Die Röntgenbeugungsdiagramme der Gläser, die in SBF gelagert wurden, sind in den Abbil-
dungen 71 bis 73 dargestellt.  
 
Abbildung 71: Röntgenbeugungsdiagramme der Glasproben (45S5), die in SBF gelagert 
wurden. Zur besseren Darstellung sind die Diagramme jeweils um 500 Zähler verschoben 
worden. Die Marker des Karbonat-Hydroxylapatits wurden dem Powder diffraction file 00-
019-0272 entnommen [105, 113]. 
Ab 3,5 Tagen in SBF wurden auf dem Glas 45S5 erste Reflexe im Bereich von 27 ° 2 
detektiert. Nach 14 Tagen Auslagerung wurden weitere Reflexe im Bereich von 32, 50 und 
52 ° 2 detektiert, die einer Powder diffraction file von Karbonat-Hydroxylapatit entsprachen. 
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Abbildung 72: Röntgenbeugungsdiagramme der Glasproben (A3), die in SBF gelagert 
wurden. Zur besseren Darstellung sind die Diagramme jeweils um 500 Zähler verschoben 
worden. Die Marker des Karbonat-Hydroxylapatits wurden dem Powder diffraction file 00-
019-0272 entnommen [105, 113]. 
Das Glas A3 wies erste nennenswerte Reflexe ab einer Auslagerung von 7 Tagen in SBF im 
Bereich von 27 ° 2 und 3 2 ° 2 auf, die ebenfalls der Powder diffraction file des Karbonat-
Hydroxylapatits entsprachen.  
 
Abbildung 73: Röntgenbeugungsdiagramme der Glasproben (S1), die in SBF gelagert 
wurden. Zur besseren Darstellung sind die Diagramme jeweils um 500 Zähler verschoben 
worden. Die Marker des Karbonat-Hydroxylapatits wurden dem Powder diffraction file 00-
019-0272 entnommen [105]. 
Das Glas S1 zeigte nach keinem der geprüften Zeiträume in SBF nennenswerte XRD-Reflexe.  
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4.6.2 Verhalten der Gläser in Speichelersatzflüssigkeit (SAGF) 
Zur Analyse des Degradationsverhaltens der Gläser in künstlichem Speichel wurde die 
Massenänderung der regelmäßig mittels Pulverstrahl gereinigten und der nicht gereinigten 
Proben, die in der SAGF-Speichelersatzlösung gelagert wurden, ermittelt. Der oberflächliche 
Materialabtrag wurde anhand der Massenänderung unter Verwendung der in SciGlass 
vorhergesagten Dichte (2,7 g/cm3) und einer angegriffenen Oberfläche von 238 mm2 
errechnet. Die Ergebnisse sind für beide Gläser in den Abbildungen 74 und 75 und 
zusammengefasst.  
 
Abbildung 74: Massenänderung der Glasproben (A3), die in Speichelersatzflüssigkeit 
(SAGF) gelagert wurden. Dargestellt sind Mittelwerte und Standardabweichungen. 
 
Es ist zu erkennen, dass die Proben des Glases A3, die nicht regelmäßig gereinigt wurden, in 
der Speichelersatzflüssigkeit eine leichte Massenzunahme aufwiesen, die sich nach 14 Tagen 
bei ca. 5 mg pro Probe einpendelte. Die Proben, die alle 3,5 Tage mittels Pulverstrahl 
gereinigt wurden, wiesen nach 28 Tagen eine Massenabnahme von ca. 40 mg auf.  
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Abbildung 75: Massenänderung der Glasproben (S1), die in Speichelersatzflüssigkeit (SAGF) 
gelagert wurden. Dargestellt sind Mittelwerte und Standardabweichungen. 
 
Die Proben des Glases S1 wiesen bei regelmäßiger Reinigung ebenfalls eine Massenabnahme 
in der Speichelersatzlösung auf, die nach 28 Tagen bei ca. 48 mg lag. Diese Proben verloren 
jedoch auch an Masse, wenn sie nicht regelmäßig gereinigt wurden. Nach 28 Tagen lag diese 
Massenabnahme bei ca. 15 mg.  
Die Änderung der ionaren Zusammensetzung der SAGF-Lösung, in der das Glas A3 gelagert 
wurde, ist in den Abbildungen 76 und 77 dargestellt. 
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Abbildung 76: Ionenaustausch mit SAGF-Medium in Abhängigkeit der Auslagerungsdauer: 
Glas A3, regelmäßige Reinigung mittels Pulverstrahlgerät. Positiv: Ionenabgabe in das 
Medium, Negativ: Ionenaufnahme aus dem Medium. 
 
Die Proben des Glases A3, die regelmäßig gereinigt wurden, gaben hauptsächlich Kalium, 
Silizium und Magnesium in das SAGF-Medium ab, während bei diesen Proben die 
Konzentration von Calcium im SAGF-Medium mit zunehmender Auslagerung abnahm. 
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Abbildung 77: Ionenaustausch mit SAGF-Medium in Abhängigkeit der Auslagerungsdauer: 
Glas A3, keine regelmäßige Reinigung. Positiv: Ionenabgabe in das Medium, Negativ: 
Ionenaufnahme aus dem Medium. 
 
Bei den Proben, die nicht regelmäßig mittels Pulverstrahlgerät gereinigt wurden, änderte 
sich die Konzentration von Magnesium, Phosphor und Silizium im Medium kaum. Die 
Konzentration von Kalium nahm jedoch auch hierbei im Medium stark zu, während auch 
hier die Konzentration des Calciums in der Speichelersatzflüssigkeit abnahm.  
Die Änderung der ionaren Zusammensetzung der SAGF-Lösung, in der das Glas S1 gelagert 
wurde, ist in den Abbildungen 78 und 79 dargestellt. 
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Abbildung 78: Ionenaustausch mit SAGF-Medium in Abhängigkeit der Auslagerungsdauer: 
Glas S1, regelmäßige Reinigung mittels Pulverstrahlgerät. Positiv: Ionenabgabe in das 
Medium, Negativ: Ionenaufnahme aus dem Medium. 
 
Die Konzentration der Speichelersatzflüssigkeit veränderte sich bei dem Glas S1, das 
regelmäßig gereinigt wurde, in ähnlicher Weise, wie bei dem Glas A3. Auch hier nahm die 
Konzentration der Kalium-, Silizium- und Magnesium-Ionen im Medium zu, während die 
Calcium-Konzentration des Mediums immer weiter abnahm.  
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Abbildung 79: Ionenaustausch mit SAGF-Medium in Abhängigkeit der Auslagerungsdauer: 
Glas S1, keine regelmäßige Reinigung. Positiv: Ionenabgabe in das Medium, Negativ: 
Ionenaufnahme aus dem Medium. 
 
Auch bei dem Glas S1, das nicht regelmäßig gereinigt wurde, stieg die Konzentration von 
Kalium, Magnesium und Silizium im Medium an, während die Konzentration von Calcium-
Ionen abnahm.  
Die Oberflächen der Glasproben wurden rasterelektronenmikroskopisch charakterisiert. In 
Abbildung 80 sind REM-Aufnahmen der Glasoberflächen für A3 und S1 ohne und mit 
regelmäßig durchgeführter Pulverstrahl-Reinigung für Tag 1 und Tag 28 dargestellt.  
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Abbildung 80: Glasoberflächen nach Lagerung in Speichelersatzflüssigkeit. A-D: Lagerung 
für 1 Tag, E-H: Lagerung für 28 Tage. A, C, E, G: Glas A3. B, D, F, H: Glas S1. A, B, E, F: nicht 
gereinigte Proben. C, D, G, H: regelmäßig mittels Pulverstrahl gereinigte Proben. Der 
Maßstab gilt für alle Bilder.  
Es ist zu erkennen, dass das Glas A3 bereits nach einem Tag in SAGF eine nadelförmig 
kristallin wirkende Schicht auf der Oberfläche ausgebildet hat (Abb. 80 A). Das Glas S1 wies 
hingegen nach einem Tag in SAGF eine rissige Oberfläche auf (Abb. 80 B). Nach der 
Reinigung der Glasoberfläche waren bei beiden Gläsern ähnliche, von Rissen durchsetzte 
A B 
C D 
E F 
G H 
100 µm 
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Strukturen erkennbar (Abb. 80 C und D). Nach 28 Tagen in SAGF waren auf der Oberfläche 
des Glases A3 ebenfalls Risse erkennbar (Abb. 80 E). Die Glasoberfläche war jedoch 
großflächig von einer pelzartig kristallinen Struktur bedeckt. Das Glas S1 wies neben den 
Rissen nach 28 Tagen ebenfalls separierte, kristallin wirkende Strukturen auf, die keine 
einheitlich durchgehende Schicht bildeten (Abb. 80 F). Die regelmäßig alle 3,5 Tage mittels 
Pulverstrahl gereinigten Proben zeigen unabhängig vom betrachteten Glas eine stark 
zerklüftete Oberfläche auf (Abb. 80 G und H). 
Querschliffe der in SAGF gelagerten Proben wurden mittels EDX-Linescans analysiert. 
Exemplarisch sind im Folgenden die Ergebnisse nach 14 Tagen dargestellt (Abb. 81 und 82). 
 
Abbildung 81: REM-Aufnahme eines Querschliffs der Oberfläche des Glases A3, das für 14 
Tage in SAGF gelagert und nicht mittels Pulverstrahl gereinigt wurde (Rechts: Einbettmasse, 
Links: Glas). Mittels EDX wurde ein Linescan (weiße Linie) der vorhandenen Elemente 
durchgeführt. 
Auch auf den A3-Proben, die in SAGF gelagert wurden, bildete sich eine Silizium-reiche 
Schicht (ca. 8 µm) aus, die von einer Calcium- und Phosphor-reichen Schicht (ca. 42 µm) 
bedeckt war.  
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Abbildung 82: REM-Aufnahme eines Querschliffs der Oberfläche des Glases S1, das für 14 
Tage in SAGF gelagert und nicht mittels Pulverstrahl gereinigt wurde (Rechts: Einbettmasse, 
Links: Glas). Mittels EDX wurde ein Linescan (weiße Linie) der vorhandenen Elemente 
durchgeführt. 
Auf den S1-Proben, die in SAGF gelagert wurden, bildete sich ebenfalls eine Silizium-reiche 
Schicht (Dicke ca. 9 µm) aus, die von einer Calcium- und Phosphor-reichen Schicht (Dicke ca. 
6 µm) bedeckt war.  
Röntgenbeugungsdiagramme der Proben, die ohne Reinigung in der Speichelersatz-
flüssigkeit gelagert wurden, sind für das Glas A3 in Abbildung 83 und für das Glas S1 in 
Abbildung 84 dargestellt.  
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Abbildung 83: Röntgenbeugungsdiagramme der Glasproben (A3), die ohne Reinigung in 
SAGF gelagert wurden. Zur besseren Darstellung sind die Diagramme jeweils um 500 Zähler 
verschoben worden. Die dargestellten Marker sind den folgenden Powder diffraction files 
entnommen: Karbonat-Hydroxylapatit: 00-019-0272, Oktacalciumphosphat: 00-026-1056 
[105]. 
Neben Karbonat-Hydroxylapatit wurden auch Reflexe von Oktacalciumphosphat für das 
Glas A3 gefunden. Erste nennenswerte Reflexe wurden bereits nach einem Tag detektiert. 
 
Abbildung 84: Röntgenbeugungsdiagramme der Glasproben (S1), die ohne Reinigung in 
SAGF gelagert wurden. Zur besseren Darstellung sind die Diagramme jeweils um 500 Zähler 
verschoben worden. Die dargestellten Marker des Karbonat-Hydroxylapatits wurden dem 
Powder diffraction file 00-019-0272 entnommen [105]. 
Das Glas S1 wies nach 3,5 Tagen erste Reflexe von Karbonat-Hydroxylapatit auf. Die Intensi-
tät der Reflexe war im Vergleich zum Glas A3 jedoch stark reduziert.  
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4.6.3 Zytokompatibilität der neuartigen Glasbeschichtungen 
Zur Einschätzung der Biokompatibilität der Glasoberflächen wurden Vital-Fluoreszenz-Dop-
pelfärbungen, Zytotoxizitäts- und Proliferationstests durchgeführt. Dabei sind Zp die polier-
ten Zirkonoxid-Proben, Zm die mikrostrukturierten Zirkonoxid-Proben, A3 die einfach mit 
dem Glas A3 beschichteten Proben und A3m die doppelt mit dem Glas A3 beschichteten und 
dadurch mikrostrukturierten Proben, wie in Kapitel 3.6.3 auf S. 48 beschrieben. Die qualitati-
ven Ergebnisse der Vital-Fluoreszenz-Doppelfärbungen sind in Abbildung 85 dargestellt. 
 
  
  
Abbildung 85: Repräsentative Abbildungen der Vital-Fluoreszenz-Doppelfärbung mit L929-
Mausfibroblasten. A: Referenz (Zellkulturglas), B: Zp (poliertes ZrO2), C: Zm (mikrostruk-
turiertes ZrO2), D: A3 (Glas A3 auf auf ZrO2), E: A3m (mikrostrukturiertes Glas A3 auf ZrO2). 
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Die Zellen wiesen auf allen Proben eine ähnliche Morphologie auf. Es wurden sowohl 
gespreizte, spindelförmige und kugelige Zellen auf jedem Material gefunden. Tendenziell 
hatten die Zellen, die auf den Zirkonoxid-Proben kultiviert wurden (Zp und Zm), welche 
nicht mit Glas beschichtet waren (Abb. 85 B und C), eher eine gespreizte Morphologie. Der 
Anteil der kugelartigen Zellen war bei den Proben A3 (Abb. 85 D) und A3m (Abb. 85 E) 
ähnlich hoch, wie bei der Zellkulturglas-Referenz (Abb. 85 A). 
Die quantitative Auswertung der Vital-Fluoreszenz-Doppelfärbungen ist in Abbildung 86 
dargestellt. 
 
Abbildung 86: Quantitative Auswertung der Vital-Fluoreszenz-Doppelfärbung an L929-
Mausfibroblasten. Dargestellt sind jeweils Mittelwert und Standardabweichung der leben-
den und der toten Zellen bezogen auf die Probenoberfläche. Die prozentuale Anzahl der 
toten Zellen lag bei: Referenz: 0,38 %, Zp: 3,21 %, Zm: 2,74 %, A3: 0,74 % und A3m: 0,90 %. 
Der Anteil der toten Zellen war bei den Zirkonoxid-Proben Zp und Zm am höchsten. Jedoch 
lagen alle untersuchten Materialien weit unterhalb von den in der DIN EN ISO 10993-5 
geforderten 30 % [45]. Die Proben A3 und A3m unterschieden sich nicht wesentlich von der 
Zellkultur-Referenz.  
Die Ergebnisse des Zytotoxizitäts-Assays sind in Abbildung 87 dargestellt. 
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Abbildung 87: Ergebnisse des Zytotoxizitäts-Assays an L929-Mausfibroblasten. Dargestellt 
ist jeweils Mittelwert und Standardabweichung bezogen auf die maximal mögliche LDH-
Abgabe [113].  
Auch die Ergebnisse des Zytotoxizitäts-Assays zeigen bei keinem der untersuchten 
Materialien eine Toxizität > 30 % [45]. Die Materialien unterschieden sich nicht wesentlich 
untereinander. Die Kontrollen, bei der Proben A3m lediglich mit dem entsprechenden 
Medium ohne Zellen inkubiert wurden, zeigten kein Fluoreszenz-Signal.  
Die Ergebnisse des Proliferations-Assays sind in Abbildung 88 aufgeführt.  
 
Abbildung 88: Ergebnisse des Proliferations-Assays an L929-Mausfibroblasten bezogen auf 
die Kontrollgruppe. Dargestellt sind jeweils Mittelwert und Standardabweichung [113]. 
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Es war ein konstantes Wachstum der Zellen an den ersten vier Tagen feststellbar. Die 
Proliferation der L929-Zellen war auf allen Proben vergleichbar. Die Kontrollen, bei der 
Proben A3m lediglich mit dem entsprechenden Medium ohne Zellen inkubiert wurden, 
zeigten auch hierbei kein Fluoreszenz-Signal.  
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5 Diskussion 
 
Das übergeordnete Ziel dieser Arbeit war, eine mikrostrukturierte Oberfläche für dentale 
Zirkonoxid-Implantate herzustellen, die so beschaffen ist, dass sie bei einem späteren In-
Vivo-Einsatz das Einheilen des Implantates in Kontakt mit dem Knochen fördern kann und 
sich in eine glatte, leicht zu reinigende Oberfläche umwandeln lässt, sobald sie in den 
Mundraum aus dem Knochen herausragt. Zur Erreichung dieses Ziels wurde eine mikro-
strukturierte Beschichtung aus einem bioaktiven Glas entwickelt, die einen stabilen Verbund 
zum Zirkonoxid-Implantat aufweist und in Kontakt mit Speichel degradiert. Im folgenden 
Kapitel werden die Ergebnisse unter Einbeziehung der Literatur kritisch diskutiert. Zur 
besseren Übersicht wurde eine Einteilung in Unterkapitel vorgenommen. In Kap. 5.1 wird 
die Kalkulation der Glaseigenschaften in Abhängigkeit von ihrer chemischen Zusammen-
setzung mit den ermittelten Werten verglichen. Die Prozessführung zur Herstellung der 
Beschichtungen wird in Kap. 5.2 diskutiert. In Kap. 5.3 werden die mechanischen Eigen-
schaften der Glasschichten und des Substratmaterials bewertet. Die Diskussion der biolo-
gischen Wechselwirkungen ist in Kap. 5.4 aufgeführt.  
 
5.1 Kalkulierte und gemessene thermische Eigenschaften der Gläser  
Bei der Herstellung einer Glasbeschichtung, die durch einen thermischen Prozess mit einem 
Substrat verbunden wird, ist die Abstimmung der thermischen Dehnungskoeffizienten der 
beiden Verbundpartner eine Grundvoraussetzung, um eine gute mechanische Stabilität zu 
gewährleisten [54,59]. Der thermische Dehnungskoeffizient von Zirkonoxid (3Y-TZP) wurde 
in der Literatur mit ca. 10,8 · 10-6 K-1 angegeben [59,121]. Da die Glasschicht nach dem 
Abkühlen unterhalb Tg moderate Druckspannungen aufweisen soll, wurde für das neu zu 
entwickelnde bioaktive Glas ein thermischer Dehnungskoeffizient von ca. 10 · 10-6 K-1 ange-
strebt. Die thermischen Eigenschaften eines Glases sind in hohem Maße von ihrer chemi-
schen Zusammensetzung abhängig [174,185]. Zur Entwicklung neuartiger bioaktiver Gläser 
wurde der SiO2-Anteil bei 45 Masse-% und der P2O5-Anteil bei 6 Masse-% als konstant 
definiert, da für diesem Bereich die beste Aussicht auf eine gute Knochenanbindung besteht 
[82]. Ausgehend von dieser Maßgabe, die eine waagerechte Linie im Hench-Gehaltsdreieck (s. 
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Abb. 3, S. 19) darstellt, wurde CaO durch MgO und Na2O durch K2O ersetzt, um einen ther-
mischen Dehnungskoeffizienten nahe 10 · 10-6 K-1 zu erhalten. Durch andere Autoren wurde 
bereits gezeigt, dass diese Vorgehensweise zur Herstellung bioaktiver Gläser zielführend ist 
[8,30,44,69-71,121,130,173,201-206]. Gläser der zitierten Arbeiten wiesen jedoch andere 
Zusammensetzungen auf, als die in der vorliegenden Arbeit untersuchten. Auf die 
Verwendung weiterer Oxide wurde zunächst verzichtet, um die Anzahl der möglichen 
Glaszusammensetzungen zu beschränken.  
In den Abbildungen 9 bis 12 sind die kalkulierten thermischen Dehnungskoeffizienten für 
verschiedene Zusammensetzungsbereiche dargestellt. Abbildungen 9 und 10 zeigen den 
Einfluss, den eine Substitution von CaO durch MgO in den gewählten Zusammen-
setzungsbereichen auf den thermischen Dehnungskoeffizienten hat. Ein höherer Anteil an 
MgO bei in gleichem Maße geringerem Anteil an CaO führt zu einer Erniedrigung des 
thermischen Dehnungskoeffizienten in einer Größenordnung von ca. 0,166 · 10-6 K-1 pro 
Masse-%. Diese Tendenz steht im Einklang mit den berichteten Appen-Faktoren für diese 
Oxide (Tab. 2) [174]. Der Einfluss einer Substitution von Na2O durch K2O ist aus dem 
Vergleich der Abbildungen 9 und 10 ersichtlich. Bei einer konstanten Zusammensetzung von 
45 Masse-% SiO2, 6 Masse-% P2O5, 23 Masse-% CaO, 16,5 Masse-% MgO wurde durch das 
vollständige Ersetzen der restlichen 9,5 Masse-% Na2O (Abb. 9) durch 9,5 Masse-% K2O 
(Abb. 10) ein um ca. 0,33 · 10-6 K-1 geringerer thermischer Dehnungskoeffizient für das K2O-
haltige Glas kalkuliert. Dies steht im Gegensatz zu den Faktoren nach Appen (Tab. 2), nach 
denen K2O einen höheren thermischen Dehnungskoeffizienten verursachen sollte, als Na2O 
[174]. Dieses Phänomen ist in der Tatsache begründet, dass sich die Appen-Faktoren auf die 
Zusammensetzung in mol-% beziehen. Die wesentlich größere Molmasse von K2O 
(M = 94,20 g/mol) im Vergleich zur Molmasse von Na2O (M = 61,98 g/mol) führt zu einer 
gänzlich anderen Glaszusammensetzung in mol-% [140]. Der Anteil an K2O liegt in der oben 
beschriebenen Zusammensetzung bei 5,89 mol-% im Vergleich zum Anteil des Na2O von 
8,69 mol-%. Die Restglas-Zusammensetzung ist entsprechend angepasst. Die große 
Molmasse von K2O hat bei Betrachtung der Glaszusammensetzung in Masse-% also eine 
Senkung des thermischen Dehnungskoeffizienten bei steigendem K2O-Anteil zur Folge. 
Aufgrund der Tatsache, dass das Hench-Gehaltsdreieck in der Literatur fast ausschließlich in 
Masse-% angegeben wird, wurden in der vorliegenden Arbeit vorrangig diese Angaben 
verwendet.  
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Abbildung 11 zeigt die kalkulierten Dehnungskoeffizienten bei vollständigem Ersatz von 
CaO durch MgO und von Na2O durch K2O bei konstanten 45 Masse-% SiO2 und 6 Masse-% 
P2O5. Bei erhöhtem K2O-Anteil und entsprechend erniedrigtem MgO-Anteil ist eine 
deutliche Steigerung des thermischen Dehnungskoeffizienten in einer Größenordnung von 
ca. 0,38 · 10-6 K-1 pro Masse-% zu erkennen. In Abbildung 12 ist bei einem konstanten Anteil 
von 3 Masse-% K2O eine Variation von Na2O und MgO durchgeführt worden. Hier führt 
eine Erhöhung des Na2O zu einer Steigerung des thermischen Dehnungskoeffizienten um ca. 
0,4 · 10-6 K-1 pro Masse-%. Diese Abhängigkeiten stehen im Einklang mit den Faktoren nach 
Appen (Tab. 2) [174].  
Aus den genannten Zusammensetzungsbereichen wurden fünf Gläser synthetisiert, die laut 
der Kalkulation einen thermischen Dehnungskoeffizienten von ca. 10 · 10-6 K-1 aufwiesen 
(Tab. 16). Die Amorphizität der Gläser konnte bestätigt werden (Abb. 13 und 14), und die 
mittels Röntgenfluoreszenzanalyse ermittelte chemische Zusammensetzung entsprach nach 
der Synthese weitestgehend der gewünschten Masseverhältnisse (Tab. 17). Leichte Abwei-
chungen im Bereich weniger Masse-% können darin begründet sein, dass manche Rohstoffe 
bei der Lagerung Luftfeuchtigkeit adsorbieren [6], was die Wägung verfälscht. Auch das 
Verdampfen von volatilen Elementen während des Schmelzprozesses [168] oder eine fehler-
haft durchgeführte Wägung kann die Zusammensetzung beeinträchtigen.  
Tabelle 18 fasst die ermittelten thermischen Eigenschaften der Gläser zusammen, die mittels 
Dilatometrie ermittelt wurden. Die Werte der Gläser wichen zum Teil stark von dem 
ursprünglich kalkulierten Eigenschaften (Tab. 16) ab, was darin begründet sein kann, dass 
die Software SciGlass bei dem Modell nach Priven für die hier beschriebenen Gläser in 
Bereichen chemischer Zusammensetzungen kalkulierte, die bislang in der Literatur nicht 
beschrieben wurden und demnach nicht in der Datenbank erfasst waren [165]. Eine 
Extrapolation birgt hier grundsätzlich eine gewisse Unsicherheit, was sich in den ermittelten 
Werten widerspiegelt. Ein anderer Grund für die abweichenden Eigenschaften kann in der 
tatsächlichen chemischen Zusammensetzung der Gläser begründet sein, die wie oben 
beschrieben teilweise von der Soll-Zusammensetzung abwich. Zum anderen wurde der 
thermische Dehnungskoeffizient, der von der Software SciGlass ausgegeben wurde, für eine 
Temperatur von 350 °C berechnet. Eine Ausgabe für höhere Temperaturen oder die Angabe 
eines Temperaturbereiches war softwareseitig nicht möglich. Die Messung der thermischen 
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Dehnungskoeffizienten zeigte für Zirkonoxid im relevanten Temperaturbereich von 100 bis 
600 °C einen Wert von 11,7 · 10-6 K-1. Dies liegt im Bereich von publizierten Werten für dieses 
Material, welche zwischen 10,8 · 10-6 K-1 [59] und 12,5 · 10-6 K-1 [56] liegen können. Aufgrund 
dieses relativ hohen Wertes lag der thermische Dehnungskoeffizient, der für den 
Beschichtungs-Werkstoff eingestellt werden sollte, höher, als ursprünglich angenommen. Bei 
ca. 11,2 - 11,6 · 10-6 K-1 könnte eine thermische Kompatibilität der beiden Verbundpartner 
erreicht werden, welche in moderaten Druckspannungen in der Glasbeschichtung resultiert 
[54]. Lediglich die Gläser A3 und S1 entsprachen dieser Vorgabe. Das Glas A2 unterschied 
sich hinsichtlich der chemischen Zusammensetzung nur unwesentlich vom Glas A3 und 
wurde deshalb nicht weiter verfolgt. Die größten Abweichungen, die im Vergleich der Ist- 
von der Soll-Zusammensetzung aufgetreten sind, wurden beim Glas A1 (-3,25 Masse-% SiO2, 
+3,3 Masse-% CaO) und dem Glas S2 (-2,39 Masse-% MgO, +1,25 Masse-% Na2O) beobachtet 
(Tab. 17). Die sehr hohen thermischen Dehnungskoeffizienten der Gläser A1 (13,0 · 10-6 K-1) 
und S2 (14,2 · 10-6 K-1) konnten jedoch nicht nur aus dieser abweichenden Ist-Zusammen-
setzung resultieren und machten sie daher für eine weitere Untersuchung ebenfalls 
uninteressant, da eine Anpassung relativ große Änderungen der chemischen Zusammen-
setzung erfordert hätte.  
Die Gläser A3 und S1 wurden mittels Dynamischer Differenzkalorimetrie (DSC) untersucht 
(Abb. 16 und 17). Die hierbei ermittelten Glasübergangstemperaturen waren für beide Gläser 
ähnlich, wie die mittels Dilatometrie ermittelten (ca. 695 °C). Die Kristallisation des Glases 
A3 startete bei ca. 954 °C (Abb. 16), das Glas S1 kristallisierte bereits ab ca. 890 °C (Abb. 17). 
Mittels Erhitzungsmikroskopie wurde das Sinterverhalten der Gläser untersucht (Abb. 
18-21). Beide Gläser zeigten einen starken Abfall der Silhouettenhöhe und -fläche bei 
Überschreiten der Glasübergangstemperatur, was laut Scholze den Beginn der Sinterung 
kennzeichnete (Abb. 19 und 21) [181]. Das Glas A3 wies bei ca. 1230 °C außerdem einen 
Abfall der Silhouettenhöhe und -fläche bis auf nahezu 0 % der Ausgangswerte auf, was dem 
Fließpunkt entspricht [181]. Das Glas S1 war bis zur Höchsttemperatur von 1400 °C nicht 
vollständig aufgeschmolzen. In den Abbildungen 19 und 21 ist jeweils der Beginn der 
Kristallisation, der mittels DSC ermittelt wurde, gekennzeichnet. Hierdurch wird das 
jeweilige Prozessfenster definiert. Es ist festzuhalten, dass die Sinterung eines Glases und 
seine Kristallisation zwei Prozesse sind, die unabhängig voneinander zu betrachten sind 
[124]. Wegen der stark unterschiedlichen Zusammensetzung der beiden Gläser A3 und S1 ist 
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es nicht möglich, die thermischen Eigenschaften aufgrund einzelner Komponenten zu 
vergleichen. So wurde zum Beispiel von Diba et al. und Watts et al. durch einen steigenden 
MgO-Gehalt eine Erhöhung der Glasübergangs- und Kristallisationstemperatur beobachtet 
[44,208], was dem Verhalten der beiden Gläser in dieser Arbeit widerspricht. Da das Glas A3 
im Vergleich zum Glas S1 jedoch nicht nur einen geringeren MgO-Gehalt, sondern auch 
einen wesentlich geringeren Gehalt an K2O und dafür wesentlich mehr CaO aufweist, 
handelt es sich bei den beiden Materialien um gänzlich unterschiedliche Glassysteme, 
weshalb solche Vergleiche nicht sachgerecht sind.  
 
5.2 Prozessführung zur Herstellung der Beschichtungen  
Zur Herstellung homogener Glasschichten wurden Suspensionen aus fein aufgemahlenem 
Glaspulver mittels Zweistoffdüsen auf die Zirkonoxid-Substrate gesprüht, getrocknet und 
durch einen anschließenden thermischen Prozess dichtgesintert und mit dem Substrat ver-
bunden. In Abbildung 23 sind verschiedene Glas-Suspensionen dargestellt, von denen nach 
einer Sedimentationszeit von 3 h der flüssige Anteil abgeschüttet wurde, so dass das feste 
Sediment übrig blieb. Diese eher qualitative Untersuchung bot eine relativ einfache Möglich-
keit, den Einfluss des verwendeten, auf einem Hydrokolloid basierenden Stabilisators auf 
die Suspension zu untersuchen. Die Stabilisierung resultiert aus der Erhöhung der Viskosität 
der Suspension, welche eine Sedimentation der Glaspartikel verhindert [132]. Nach 3 h war 
bei Zugabe von 1 Masse-% Optapix G1201 kein festes Sediment mehr vorhanden (Abb. 23), 
weshalb diese Menge für die zu versprühenden Suspensionen verwendet wurde. Bei einer 
weiteren Zugabe von Optapix G1201 (3 Masse-%) war die Viskositätssteigerung auch daran 
zu erkennen, dass mehr Suspension an der Innenwand des Messzylinders verblieb (Abb. 23 
rechts). Die verwendete Hydrokolloidzubereitung verleiht der Suspension laut Herstelleran-
gaben zudem strukturviskose Eigenschaften [99]. Dies ist insbesondere für den Sprühprozess 
von großem Vorteil, da sich laut Sawyer bei hohen Schergeschwindigkeiten eine niedrige 
Viskosität einstellt, welche zu einer feinen Tröpfchenbildung in der Düse führt [177]. Durch 
Zugabe von 0,25 Masse-% des Netzmittels KG9033, eines Ethylenoxidaddukts wurde zudem 
die Oberflächenspannung reduziert und eine deutlich bessere Benetzung des Substrats 
erreicht (Abb. 25).  
Diskussion 
126 
Es war möglich, die Dicke der gesprühten Schichten in Abhängigkeit der Sprühparameter zu 
variieren (Abb. 26). Die Mindestschichtdicke hing dabei von den größten Partikeln ab, was 
im vorliegenden Fall ca. 20 µm entsprach. Die Partikel in den Schichten waren relativ dicht 
gepackt und homogen verteilt. Auf flachen Substraten waren die Schichten relativ 
gleichmäßig verteilt. Die Beschichtung der gewindeförmigen Zirkonoxid-Proben stellte eine 
größere Herausforderung dar. Zwar war es durch die Rotation der Implantate während des 
Beschichtungsprozesses möglich, eine bezogen auf den Umfang gleichmäßige Beschichtung 
zu erhalten. Im Querschnitt war jedoch zu erkennen, dass der Gewindegrund jeweils eine 
Anhäufung der Partikel aufwies und der Gewindespitze dünner oder auch teilweise gar 
nicht mit der Glasschicht bedeckt war (Abb. 27 und Abb. 28). Dies kann damit begründet 
werden, dass die auf der Gewindespitze immobilisierte Suspension während des Sprühvor-
gangs von der nachfolgend versprühten Suspension verdrängt wird und sich im Gewinde-
grund sammelt. In zukünftigen Untersuchungen könnte diesem Effekt durch die Einstellung 
einer höheren Suspensionsviskosität entgegengewirkt werden, da dann eine höhere Kraft für 
die Verdrängung auf der Gewindespitze benötigt würde. Eine zu hohe Viskosität könnte 
hingegen wiederum ein Verstopfen der Düse zur Folge haben. Durch Trocknungsschritte, 
die zwischen den Beschichtungen eingesetzt würden, könnte dieses Phänomen ebenfalls 
verhindert werden. Eine alternative Möglichkeit, eine homogene Beschichtung auf einer 
komplexen Geometrie zu erzeugen, wäre die elektrophoretische Abscheidung [18]. Da das 
Zirkonoxid-Substrat jedoch ein dichtes, nichtleitendes Material ist, müsste zuvor eine 
elektrisch leitende Schicht aufgetragen werden, wie dies zum Beispiel von Matsuda et al. mit 
Graphit durchgeführt wurde [135]. Dies würde den Prozess jedoch verteuern und könnte zu 
Problemen während des Sinterns der Glasschicht führen, da die Graphitschicht rückstands-
los ausbrennen, die Glasschicht aber trotzdem eine gute Haftung zum Substrat aufweisen 
muss. Eine andere Methode zur elektrophoretischen Beschichtung nichtleitender Substrate 
wurde durch Anlegen eines elektrischen Feldes mit niederfrequentem Wechselstrom von 
Riahifar et al. erreicht [169]. Hierfür wurden jedoch Elektroden benötigt, die in der Ebene der 
Beschichtung liegen. Daher ist diese Methodik nicht ohne weiteres auf eine Gewinde-
geometrie anwendbar. Um eine definierte Außenkontur der Beschichtung zu realisieren, die 
der Geometrie des vorbereiteten Implantatbetts im Knochen entspricht, könnte die 
Gewindegeometrie des Substrats angepasst werden, so dass sie der Außenkontur des 
Gewindeschneiders entspricht. Außerdem könnte der Gewindeschneider entsprechend 
angepasst werden, um eine optimale Passung der beschichteten Kontur mit dem Implantat-
bett zu realisieren. Der Einfluss, den eine ungleichmäßig dicke Beschichtung beim Eindrehen 
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des Implantates in den Knochen auf die Stabilität der Schichten hat, wird in Kap. 5.3 
diskutiert. 
Aus dem in Kap. 5.1 beschriebenen Verhalten der Gläser hinsichtlich Sinter- und Kristallisa-
tionstemperaturen resultierte das Prozessfenster des Glases A3 im Bereich von 770 °C bis 
900 °C und das des Glases S1 im Bereich von 770 °C bis 830 °C. Die Gläser wurden im Rah-
men dieser Prozessfenster nach der Beschichtung auf den polierten Zirkonoxid-Substraten 
für verschiedene Zeiträume gesintert (Abb. 29 und 31). Der Einfluss der Brandführung auf 
die Schichtmorphologie ist jeweils klar erkennbar. Die Brennprogramme, die zu einer 
gleichmäßigen Beschichtung des Substrates führten, sind bei dem Glas A3 bei einer Tempe-
ratur von 830 °C und einer Brenndauer von 25 min und 100 min zu erkennen (Abb. 29). Zwar 
waren bei diesen Beschichtungen noch Blasen zu erkennen, jedoch wiesen sie eine vollstän-
dige Benetzung des Substrats und eine relativ glatte Oberfläche auf. Die Schichten, die bei 
geringeren Temperaturen, bzw. kürzeren Brenndauern gesintert wurden, zeigten entweder 
eine mangelhafte Sinterung der einzelnen Partikel (770 °C, 1 min), eine raue Glasoberfläche 
(770 °C, 25 min und 100 min; 830 °C, 1 min) oder starke Zerklüftungen  auf (900 °C), was mit 
einer Kristallisation der Glasschichten einherging (Tab. 19). Diese Abhängigkeiten der Dela-
mination und Kristallisation in Abhängigkeit der Brenndauer und -temperatur wurden für 
ein anderes Glas auch bereits von Gomez-Vega et al. beschrieben [70]. Sie untersuchten die 
Beschichtung des Glases 6P57 (Zusammensetzung siehe Kap. 2.2.2 auf S. 18) auf Titansub-
straten und analysierten das Verhalten der Glasschichten in einem Temperaturbereich von 
650-850 °C und einer Brenndauer von 0,5-30 Minuten an Luft sowie unter Stickstoff-
atmosphäre. Sie unterteilten die innerhalb dieses Zeit-Temperatur-Intervalls auftretenden 
Phänomene in „Keine Sinterung“, „Delamination“, „Gute Adhäsion“ und „Exzessive 
Reaktionen“. In der vorliegenden Studie wurden bei der Schicht des Glases A3, welche bei 
830 °C für 100 min gesintert wurde, trotz des Durchbrechens der Proben keine Delamina-
tionen oder Risse im Bereich des Übergangsbereichs zum Substrat gefunden (Abb. 30), 
weshalb von einem guten Verbund zwischen Substrat und Schicht sowie einer guten 
thermischen Kompatibilität ausgegangen werden konnte.  
Die Schichten des Glases S1 wiesen im Vergleich zum Glas A3 keine glatte Oberfläche und 
keinen guten Verbund zum Substrat auf.  Keine der Schichten in Abbildung 31 zeigte eine 
homogene Schichtmorphologie auf. Für dieses Glas wurde bereits bei 830 °C eine 
unerwünschte Kristallisation des Glases mittels XRD detektiert (Tab. 20). Dies entsprach dem 
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kleineren Prozessfenster dieses Glases im Vergleich zum Glas A3 (Kap. 4.3). Bei detaillier-
teren Untersuchungen der aussichtsreichsten Proben im Bereich der Übergangszone 
zwischen Schicht und Substrat (Abb. 32) wurden außerdem Risse und großflächige Delami-
nationen gefunden, die auf eine mangelhafte thermische Kompatibilität dieses Werkstoff-
verbunds hinweisen. Im direkten Vergleich mit dem Glas A3 wurde das Glas S1 auch in 
Hinsicht auf die Untersuchungen in Simulated Body Fluid (Diskussion in Kap. 5.4) als nicht 
aussichtsreich bewertet und in weiteren Untersuchungen nicht berücksichtigt.  
Die Optimierung des Beschichtungsprozesses mit dem Glas A3 stand im Fokus der weiteren 
Untersuchung. Zur Vermeidung von Blasen in den Schichten wurde die Vakuumdauer 
während des Brennprozesses angepasst. Durch eine Verkürzung der Vakuumdauer um 
10 min bei Brenntemperatur konnte eine Verminderung von Blasen erreicht werden, was 
sich insbesondere in Versuchen mit gepressten Tabletten zeigte (Abb. 38). Eine Erklärung 
hierfür kann entsprechend der Darstellung von Oh et al. [153] dergestalt gegeben werden, 
dass der Luftdruck zu Beginn des Brennprozesses, wenn die Schicht aufgrund der losen 
Partikelverteilung noch luftdurchlässig ist, innerhalb und außerhalb der Schicht laut 
Angaben des Ofenherstellers auf < 35 mbar vermindert wurde [40]. Während des Sinter-
prozesses bildeten die Schichten aufgrund ihrer relativ losen Partikelverteilung Hohlräume 
aus, die in ihrem Inneren diesen geringen Luftdruck aufwiesen. Wurde das Vakuum bis zum 
Abkühlen unterhalb Tg konstant gehalten, wie in Abbildung 38 a-d, blieb die Größe der 
Hohlräume erhalten. Bei längerer Sinterdauer war eine Vergrößerung der Hohlräume 
erkennbar, was damit erklärt werden kann, dass sich die kleinen Hohlräume, die zwischen 
den Partikeln vorhanden waren, bei längerer Dauer immer stärker vereinigten. Wird der 
Luftdruck durch Fluten des Ofenraums jedoch in den letzten Minuten bei Sintertemperatur 
auf ca. 1 bar erhöht, entsteht in den abgedichteten Hohlräumen ein relativer Unterdruck, der 
von der noch viskosen Glasschicht ausgeglichen wird. Die Hohlräume in den Tabletten 
konnten hierdurch stark verkleinert werden (Abb. 38 e und f), was ebenfalls eine 
Verbesserung der Schichtmorphologie zur Folge hatte (Abb. 39). Diese Strategie zur 
Vermeidung von Hohlräumen wird auch bei der Sinterung von Dentalkeramiken 
angewendet [153].  
Jedoch war das Substrat an manchen Stellen nach der Sinterung nicht mit Glas bedeckt (Abb. 
39), obwohl dies direkt nach der Beschichtung der Fall war. Eine stärkere Verkürzung des 
Vakuums hatte keinen weiteren positiven Effekt auf dieses Phänomen (Abb. 40). Hierbei 
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bildeten sich bei kürzerem Vakuum vermehrt Inhomogenitäten auf der Glasoberfläche aus. 
Hierbei kann es sich um eine verstärkte Kristallisation handeln, die durch die veränderte 
Umgebungsatmosphäre verursacht wurde [142]. Dieses Phänomen wurde jedoch nicht näher 
untersucht. Auch verkleinerte oder vergrößerte Aufheiz- und Abkühlraten zeigten keine 
Verbesserung hinsichtlich der Benetzung der Glasschicht (Abb. 41). Eine Lösung des 
Problems konnte schließlich durch einen veränderten Reinigungsprozess vor der Beschich-
tung gefunden werden. Die Proben, die vor der Beschichtung einem Reinigungsbrand unter-
zogen wurden, zeigten eine dichte Benetzung des Substrats mit der Schicht auf (Abb. 42). Die 
Reinigung in Ultraschall und Ethanol sowie destilliertem Wasser alleine konnte offenbar 
nicht alle organischen Verschmutzungen von der Oberfläche beseitigen, die durch diesen 
Reinigungsbrand entfernt wurden. In dieser Arbeit wurde der Reinigungsbrand bei 830 °C 
durchgeführt. In zukünftigen Untersuchungen könnte eine niedrigere Brenntemperatur 
angestrebt werden, die ebenfalls zu einer ausreichenden Reinigung führt. Die Reinigung der 
Oberfläche mittels Plasma wäre eine weitere Alternative, die aufgrund der geringen 
thermischen Beanspruchung des Zirkonoxids von besonderem Interesse wäre. Valverde et al. 
reinigten die Oberfläche von Zirkonoxid zur Verbesserung der Adhäsion zwischen der 
Keramik und einem selbsthärtenden Komposit [204]. Sie konnten nach einer Plasma-
reinigung für 10 s eine Verminderung des elementaren Kohlenstoff-Anteils auf der Ober-
fläche um 40 % nachweisen. Die Eignung eines solchen Verfahrens zur verbesserten 
Adhäsion von Glasschichten auf Zirkonoxid könnte in künftigen Untersuchungen evaluiert 
werden.  
Gängige Implantat-Oberflächen sind mikrostrukturiert, um das Einwachsen des Implantates 
in den Knochen zu beschleunigen [2,28,220]. Zur Herstellung einer Mikrostruktur auf der 
Glasbeschichtung wurde eine subtraktive und eine additive Methode verwendet. Die 
Verwendung verschiedener Säuren zur subtraktiven Mikrostrukturierung führte zwar zu 
Rauheitsparametern, die im Bereich handelsüblicher Implantat-Oberflächen lagen (Abb. 46). 
Die Morphologie der so behandelten Oberflächen (Abb. 45) unterschied sich jedoch stark von 
gängigen Implantat-Oberflächen (Abb. 43 und Abb. 44). Die säuregeätzten Glasoberflächen 
wiesen relativ spitze Oberflächenstrukturen mit scharfen Kanten auf, die potentielle 
Sollbruchstellen bei einer mechanischen Beanspruchung darstellen könnten. Durch einen 
nachgeschalteten thermischen Prozess wurde versucht, diese Oberflächenstrukturen 
abzurunden, was jedoch nicht gelang (Abb. 47). Interessant war die Beobachtung, dass bis zu 
einer Nachbehandlung von 830 °C für 10 min noch keine merkliche Veränderung der 
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Oberfläche stattfand, nach 25 min jedoch nahezu eine glatte Oberfläche entstand. Im 
Vergleich zum Sinterverhalten des Glases A3 ist vor allem bemerkenswert, dass das 
aufgesprühte Glaspulver bei 830 °C bereits nach einer Minute deutliche Sintervorgänge 
aufzeigte (Abb. 29). Dies deutet darauf hin, dass die nach dem Ätzen übrig gebliebenen 
Oberflächenstrukturen eine andere chemische Zusammensetzung hatten, als das darunter-
liegende Basisglas. Bei 830 °C nach 25 min zeigte dieses Glas mutmaßlich eine so geringe 
Viskosität auf, dass diese Strukturen wieder damit verschmelzen konnten. Itälä et al. 
erzeugten zwar interessante Ätzmuster auf bioaktiven Glas-Mikrosphären mittels einer 
Lösung aus Ammoniumfluorid und Zitronensäure [106]. Die mittleren Rauheiten dieser 
Strukturen lagen jedoch in einem wesentlich geringeren Bereich, als dies für heutige 
Dentalimplantat-Oberflächen üblich ist (Abb. 50 und Tab. 21). Da keine geeigneten 
Mikrostrukturen hergestellt werden konnten, wurde die subtraktive Methodik nicht weiter 
verfolgt. 
Die additive Technik zeigte diesbezüglich zielführendere Ergebnisse. Laut Hülsenberg et al. 
ist die Sinterung von Gläsern ohne Additive eine große Herausforderung, da Porenform und 
Porenvolumen lediglich durch Temperatur, Brenndauer und Luftdruck beeinflusst werden 
können [102]. In den Abbildungen 48 und 49 waren diese Einflüsse deutlich erkennbar. Der 
Brand der zweiten Beschichtung auf der bereits gebrannten ersten Schicht zeigte ab 760 °C 
und 10 min einen guten Verbund zur ersten Schicht (Abb. 48). In Abbildung 49 ist in der 
Aufsicht dieser doppelt beschichteten Proben zu erkennen, dass die Oberflächen bei 
verkürzten Brenndauern und geringeren Temperaturen feiner strukturiert waren. Hier 
musste ein Kompromiss gefunden werden, um einerseits einen guten Verbund zur ersten 
Glasschicht sicherzustellen, andererseits einen höchstmöglichen Detaillierungsgrad abzu-
bilden. Deshalb wurde für weitere Untersuchungen die Beschichtung gewählt, die für 10 min 
bei 760 °C gebrannt wurde. Die Rauheit lag im Bereich der geprüften, handelsüblichen 
Implantat-Oberflächen (Abb. 50 und Tab. 21), jedoch wurde deren Detaillierungsgrad mit 
den Glasschichten noch nicht erreicht. Durch eine feinere Primärpartikelgröße oder andere 
Verfahren, wie zum Beispiel dem Abstrahlen mit abrasiven Medien, Wasserstrahl-Struktu-
rierung oder Laser-Bestrahlungen könnte dies in zukünftigen Versuchen verbessert werden 
[103]. Da solche Prozesse jedoch häufig eine mechanische bzw. thermische Beanspruchung 
für die Glasschichten darstellen können, sollte eine mögliche Beeinträchtigung der 
Schichtqualität durch derartige Verfahren untersucht werden. Da die entwickelte Glasschicht 
bereits alleine aufgrund ihrer Materialzusammensetzung bioaktive Eigenschaften aufweist 
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(siehe Kap. 5.4), könnte die Notwendigkeit einer Mikrostrukturierung generell infrage 
gestellt werden. Diese Fragestellung sollte in zukünftigen In-Vivo-Studien im Detail 
untersucht werden. 
 
5.3 Mechanische Charakterisierung  
Dentalimplantate sind verschiedenen mechanischen Beanspruchungen ausgesetzt. Bei dem 
Eindrehvorgang des Implantats in den Knochen kommt es an der Implantat-Oberfläche zu 
Scherbeanspruchungen, die eine Beschichtung nicht zerstören dürfen. Nach erfolgreicher 
Osseointegration des Implantates wirken außerdem Kaukräfte auf das Implantat. In Extrem-
fällen wurden im Molarenbereich Kräfte bis zu 650 N berichtet [111]. Die Eigenfestigkeit des 
Implantat-Werkstoffs darf daher durch den Beschichtungsprozess nicht so stark beein-
trächtigt werden, dass es zu einem Bruch des Implantates kommen kann. Im Folgenden 
werden die Untersuchungen zur mechanischen Charakterisierung der Schichten und des 
Implantat-Materials diskutiert.  
Zur Beurteilung der Schicht-Haftfestigkeit wurden Ritztests durchgeführt. Hierbei wurde ein 
abgerundeter Diamantkegel mit stetig ansteigender Normalkraft auf der Schichtoberfläche 
verfahren. Die kritische Normalkraft, bei der ein Versagen der Schicht eintrat, wurde 
indirekt durch das Ausmessen der Ritzlänge bestimmt (Abb. 52). Die Versagensart der 
Schicht kann als starke, schalenförmige Grenzflächen-Abplatzung gemäß Bild B.16 in DIN 
EN 1071-3 [47] eingeordnet werden. Diese Versagensform ist laut Chen et al. typisch für 
spröde Beschichtungen auf harten Substraten [32]. Die kritischen Normalkräfte sind in 
Abbildung 53 zusammengefasst. Die Schichten, die für 25 und für 100 min bei 830 °C 
gebrannt wurden, hielten signifikant höheren Normalkräften stand, als die Schichten, die 
1 min oder 400 min gebrannt wurden. Dies könnte darin begründet sein, dass die beste 
Haftung bei den Schichten vorlag, die 25 oder 100 min gebrannt wurden. Eine Erklärung 
könnte dann sein, dass bei der Schicht, die für 1 min gebrannt wurde, noch keine 
vollständige Benetzung der Oberfläche erreicht werden konnte (Abb. 29), was eine geringere 
Kontaktfläche zur Folge hat. Die Schicht, die für 400 min bei 830 °C gebrannt wurde, zeigte 
nach einer Beurteilung der rasterelektronenmikroskopischen Aufnahmen wahrscheinlich 
Kristallisationserscheinungen, was zur Zerklüftung der Oberfläche (ähnlich 900 °C, 100 min 
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in Abb. 29) und ebenfalls zu einer schwächeren Haftung geführt haben könnte. Jedoch 
können diese Aussagen nicht eindeutig getroffen werden. Die DIN EN 1071-3 schreibt für 
die Prüfung mittels Ritztest eine maximale mittlere Rautiefe von Ra = 0,5 µm vor [47]. Die 
Rauheit der Schichten, die 25 min, bzw. 100 min gebrannt wurden, lag in diesem Bereich, 
wodurch deren Prüfung als gültig betrachtet werden kann. Die Schichten, die für 1 min oder 
400 min gebrannt wurden, wiesen jedoch eine höhere mittlere Rautiefe auf (Abb. 51). Durch 
die stärkere Zerklüftung dieser Oberflächen kommt es zu wesentlich höheren tangentialen 
Schubspannungen, was eine höhere Anfälligkeit für Abplatzungen zur Folge hat. Hohe 
Rauheiten von Beschichtungen lassen laut Steinmann et al. keine quantitative Auswertung 
der Ritztests zu [194]. Die ermittelten Werte für die Beschichtungen, die für 25 und 100 min 
bei 830 °C gebrannt wurden, liegen jedoch im gleichen Bereich, wie sie bereits für bioaktive 
Glasbeschichtungen berichtet wurden (16 - 32 N) [191]. Die Werte, die bei den Ritztests 
ermittelt wurden, lassen keine Aussage darüber zu, ob die Schichten den Beanspruchungen 
beim Eindrehen des Implantates im Patientenmund standhalten würden. Bei der Insertion 
eines schraubenförmigen Dentalimplantats entsteht auf der Implantat-Oberfläche eine 
Spannungssituation, die mit standardisierten Testverfahren nur schwer quantitativ zu 
erfassen ist [51]. Haft-Zugfestigkeitsversuche, bei denen eine definierte Schichtfläche senk-
recht zur Oberfläche abgezogen wird, könnten eine von der Rauheit unabhängige quanti-
tative Einschätzung der Schichthaftung auf dem Substrat ermöglichen, da bei diesen 
Versuchen die Oberfläche der Glasschicht lediglich als Befestigung für den Kleber dienen 
würde, der die gesamte Glasschicht vom Substrat abziehen soll [46]. Eine höchstmögliche 
Eigenfestigkeit des Klebers sowie ein guter Verbund zur Glasoberfläche sind hierbei 
Voraussetzungen, um eine quantitative Analyse der Schichthaftung auf dem Substrat zu 
ermöglichen [46]. Mittels speziell für diese Prüfungen entwickelter Kleber können Haft-
Zugfestigkeiten von bis zu 100 MPa ermittelt werden, ohne dass die Klebung versagt [48]. 
Schrooten und Helsen wiesen jedoch darauf hin, dass die Spannungssituation am Übergang 
zwischen Implantat und Beschichtung mit solchen Zug-Tests alleine nicht nachgebildet 
werden kann, da dort bei der Insertion hauptsächlich Schubspannungen auftreten [186]. Sie 
untersuchten eine durch Plasma-Spritzen mit Bioglas beschichtete Titanlegierung hinsicht-
lich der dort auftretenden Schubspannungen. Dabei verwendeten sie jedoch keinen Scher-
test, sondern einen Drehmoment-Test, der im Gegensatz zum reinen Schertest lediglich eine 
dominante Spannungskomponente hat [186,187]. Bei diesem Drehmoment-Test wird das 
Gegenstück rings um die Mitte einer beschichteten zylinderförmigen Probe geklebt. Die 
Enden der zylinderförmigen Probe werden eingespannt und das in der Probenmitte 
Diskussion 
133 
angebrachte Gegenstück bis zum Bruch der Beschichtung rotiert [186]. Dieser Test berück-
sichtigt jedoch nicht die Relativbewegung zwischen Glasschicht und Knochen. Pardun et al. 
wendeten aus diesem Grund einen modifizierten Ritztest mit einem bovinen Knochenstück 
an, das mit einer definierten Normalkraft auf der Schichtoberfläche verfahren wird [157]. Sie 
verwendeten jedoch lediglich eine konstante Last von moderaten 7,5 N und ermittelten, ob 
Hydroxylapatit-Schichten auf einem Substrat verblieben oder nicht.  
In der vorliegenden Arbeit wurde zur Einschätzung der Schichtstabilität in vivo ein 
Insertionstest an Rinderrippen durchgeführt, um die Haftung zwei verschiedenartiger 
Glasschichten auf den gedrehten Zirkonoxid-Implantaten zu prüfen. Bredbenner et al. 
konnten zeigen, dass Rinderrippen neben einer hohen Verfügbarkeit ähnliche mechanische 
Eigenschaften aufweisen, wie der menschliche Alveolarknochen [25], was einen guten 
Vergleich des Versuchs mit der klinischen Situation ermöglicht. Die Dicke der Kortikalis 
beeinflusst das Ein- und Ausdrehmoment erheblich [51]. Deshalb wurde darauf geachtet, 
dass die Kortikalisdicke der Rinderrippen (Abb. 56 und 59 rechts) mindestens der des 
menschlichen Alveolarknochens entsprach, die laut Katranji et al. im Bereich von 1 – 1,5 mm 
liegt [108]. Die hier verwendeten Dentalimplantate werden laut Herstellerangaben mit einem 
Drehmoment von 25 - 35 Ncm in den Alveolarknochen eingedreht [207]. Um einen gewissen 
Sicherheitsfaktor zu berücksichtigen, wurden die Implantate in der vorliegenden 
Untersuchung mit mindestens 60 Ncm eingedreht, was der doppelten Belastung des 
Normalfalls entspricht. Die Belastung auf die Schicht ist dabei einerseits eine Tangentialkraft, 
die zu Schubspannungen innerhalb der Schichten führt, andererseits eine mit steigendem 
Drehmoment ansteigende Normalkraft, mit der die Gewindeflanken gegen den Knochen 
gedrückt werden. Die Resultate hängen sehr stark von der Beschichtungsdicke und der 
Vorbereitung des Implantatbetts ab [51]. Der verwendete Gewindeschneider war für das 
Implantat geeignet, das in der vorliegenden Untersuchung verwendet wurde. Jedoch wurde 
die Außenkontur des Gewindes durch die Beschichtung aufgeweitet, was ein gewisses 
Übermaß und somit eine höhere Belastung an der Implantat-Oberfläche zur Folge hatte. Die 
relativ hohe Nachgiebigkeit des kompakten Alveolarknochens (E-Modul (humane Korti-
kalis) = 17 - 20 GPa [202], E-Modul (Glas A3) = 90 - 95 GPa (Tab. 16), E-Modul (Zirkon-
oxid) = 205 GPa [57]) ließ diesem Effekt jedoch eine geringe Relevanz zukommen. Durch das 
verwendete Versuchsprotokoll, das ein Wiederausdrehen der Implantate vorsah, wurden die 
Beschichtungen einer weiteren Beanspruchung ausgesetzt, die bei dem normalen Eindreh-
vorgang nicht auftritt. Beim Ausdrehen wurden aufgrund der Haftreibung wesentlich 
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höhere Drehmomente benötigt, als beim Eindrehen der Schrauben aufgebracht wurden (Tab. 
22). Die Beanspruchungen, die auf die Implantat-Beschichtungen einwirkten, waren durch 
das gewählte höhere Eindrehmoment, das Übermaß der Beschichtungsdicke und das erneu-
ten Herausdrehen demnach wesentlich höher, als beim Eindrehvorgang im Patientenmund 
üblich.  
Die rasterelektronenmikroskopische Untersuchung nach Ausdrehen der Implantate zeigte, 
dass sowohl die glatte, als auch die mikrostrukturierte Glasbeschichtung den Belastungen 
während des Eindrehvorgangs standhielten. In den Abbildungen 54 und 55 sind die 
Implantat-Beschichtungen aufgeführt, ohne dass die Implantate eingedreht wurden. Es ist zu 
erkennen, dass eine relativ gleichmäßige Beschichtung vorlag (Abb. 54 A und 55 A). Ohne 
eine äußere Krafteinwirkung wurden jedoch bereits Auffälligkeiten gefunden, die durch den 
Beschichtungsprozess entstanden waren. In Abbildung 54 B und C waren Bereiche erkenn-
bar, in denen das Implantat nicht vollständig von der Glasschicht bedeckt war. Insbesondere 
an der Gewindespitze trat dieses Phänomen häufig auf. Dies ist auf den Sprühvorgang 
zurückzuführen, welcher in den Abbildungen 27 und 28 dargestellt und bereits in Kap. 5.2 
diskutiert wurde. Abbildung 54 D zeigt eine Gewindespitze, die bereits vor der Beschichtung 
abgebrochen war. Dieses Phänomen trat jedoch relativ selten auf. Abbildung 54 E zeigte eine 
muschelförmige Abplatzung, wobei die Risse scheinbar von der Mitte her starteten. Eine 
Erklärung hierfür konnte zunächst nicht gefunden werden. Es ist jedoch festzustellen, dass 
diese Abplatzung bereits ohne äußere Krafteinwirkung durch einen Eindrehprozess auftrat. 
Der Silberleitlack, der für die Rasterelektronenmikroskopie verwendet wurde, ist auf 
Abbildung 55 B zu erkennen. Dieser hatte jedoch keine Auswirkungen auf die Beurteilung 
der Schichtqualität. In den Untersuchungen der Implantate nach den Eindrehtests wurde 
kein Silberleitlack verwendet. Die mangelhafte Beschichtung der Gewindespitzen war auch 
bei den mikrostrukturierten Glasbeschichtungen erkennbar (Abb. 55 C). Insgesamt trat 
dieses Phänomen bei den mikrostrukturierten Beschichtungen jedoch seltener auf, was darin 
begründet sein kann, dass die zweite Beschichtung einen Großteil der nach der ersten 
Beschichtung freiliegenden Implantat-Oberfläche überdeckte.  
Tabelle 22 zeigt die Ein- und Ausdrehmomente sowie Besonderheiten, die während der 
Durchführung der Insertionstests auftraten. Es ist zu erkennen, dass die Drehmomente beim 
Ausdrehen teilweise deutlich höher lagen als die Drehmomente beim Eindrehen der 
Implantate. Dies ist in der Haftreibung begründet, die stets höher liegt als die Gleitreibung 
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[149]. Bei zwei Implantaten konnte das Drehmoment beim Eindrehen nicht erreicht werden, 
ohne das Gewinde vollständig im Knochen zu versenken, obwohl die Implantatbett-
Vorbereitung für alle Implantate nach dem selben Protokoll durchgeführt wurde. Beide 
Implantate wurden relativ nah am Rand des präparierten Knochens eingedreht (Abb. 8 E), 
was dazu führte, dass die Spongiosa nach außen ausweichen konnte und dem Implantat 
keinen Widerstand mehr bot. Durch tieferes Eindrehen konnte das gewünschte Drehmoment 
von 60 Ncm dennoch erreicht werden. Die anderen Implantate wurden mit einem größeren 
Abstand (> 1 cm) zum Rand platziert, wodurch bei einem Drehmoment von 60 Ncm noch 
wie geplant ca. 3,5 mm des Gewindes oberhalb des Knochenniveaus herausstanden. Durch 
dieses Vorgehen war es möglich, die mit dem Knochen in Kontakt kommende mit der nicht 
belasteten Oberfläche zu vergleichen. Die verwendeten 14 mm langen Implantate wiesen in 
den unteren 7 mm des enossalen Bereichs laut Herstellerangaben eine konische Form auf 
[207]. In den oberen 7 mm ist der enossale Bereich zylindrisch geformt, weshalb die Höhe 
des Knochenniveaus auf der Mitte der zylindrischen Bereichs gewählt wurde. 
Die glatten sowie die mikrostrukturierten Implantat-Beschichtungen wiesen keine groß-
flächigen Abplatzungen nach dem Insertionsversuchen auf (Abb. 56 und 59). Im direkten 
Vergleich zwischen den Oberflächen, die in den Knochen eingedreht wurden und denen, die 
herausstanden (in den Abbildungen gekennzeichnet durch eine weiß gestrichelte Linie), 
wurden keine Unterschiede festgestellt. Einige Phänomene wurden dennoch beobachtet, auf 
die im Folgenden näher eingegangen werden soll. In den Abbildungen 58 und 61 sind 
Auffälligkeiten auf den Implantat-Oberflächen dargestellt. Es wurden wie schon bei den 
nicht eingedrehten Implantaten Gewindespitzen beobachtet, die nicht vollständig beschich-
tet waren (Abb. 58 A und B, Abb. 61 G). Da hier keine scharfkantigen Bruchflächen zu 
erkennen waren, ist davon auszugehen, dass diese Bereiche bereits vor dem Eindrehen 
vorlagen, sie also nicht durch die Belastung während der Insertion entstanden sind. Auch 
hier wurden ausgebrochene Gewindespitzen beobachtet, die mit dem Glas beschichtet, aber 
durch den Eindrehvorgang nicht beschädigt wurden (Abb. 61 B). Trotz der Reinigung unter 
fließendem Wasser mit einem Verbandfließ wurden noch Verschmutzungen auf den 
Implantat-Oberflächen gefunden (Abb. 58 C-E, Abb. 61 A, C-F, H). Diese waren teilweise erst 
bei sehr hohen Vergrößerungen eindeutig als solche erkennbar. In Abbildung 59, auf der die 
Übersichtsaufnahme der mikrostrukturierten Implantate dargestellt ist, scheint es noch so, 
als wäre die Glasschicht hier abgeplatzt, In Abb. 61 D und F ist jedoch die unterschiedliche 
Oberflächenstruktur der Verschmutzungen und der mikrostrukturierten Glasoberfläche zu 
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erkennen. Mutmaßlich handelt es sich hierbei um Knochengewebe, das bei der Reinigung 
nicht vollständig entfernt wurde. In Abbildung 58 F-H sind weitere muschelförmige 
Abplatzungen zu erkennen, wie sie bereits bei den unbelasteten Implantat-Oberflächen 
(Abb. 54 E) auftraten. In Abbildung 58 F ist außerdem deutlich zu erkennen, dass die 
Verschmutzung, die auf der Glasoberfläche haften blieb, auch auf der Fläche der Abplatzung 
vorliegt, was darauf hindeutet, dass diese bereits vor dem Eindrehen vorhanden war. Eine 
Begründung für die Abplatzungen könnte in Abbildung 58 H gefunden worden sein. Hier ist 
ein Einschluss zu erkennen, von dem die Abplatzung ausgeht. Dieser Einschluss ist 
mutmaßlich ein Schmutzpartikel, der bei dem Sprühvorgang auf das Implantat gelangte. 
Beim Abkühlen nach der thermischen Behandlung kann dieses Schmutzpartikel Spannungen 
verursacht haben, die zu der Abplatzung führten. Entsprechende Untersuchungen und 
theoretische Überlegungen bezüglich Gläsern mit Partikel-Einschlüssen wurden von Swain 
durchgeführt, der die thermischen Eigenspannungen an Partikel-Einschlüssen aufgrund von 
Unterschieden in den thermischen Dehnungskoeffizienten der Materialien berechnete [198]. 
Er ermittelte für Nickelsulfid-Partikel eine kritische Größe, die Mikrorisse in silikatischen 
Gläsern verursacht. Die Zusammensetzung der Einschlüsse in der vorliegenden Studie 
wurde nicht untersucht. Daher konnten solche Kalkulationen im vorliegenden Fall nicht 
durchgeführt werden. Die anderen Abplatzungen, die im Rahmen dieser Studie gefunden 
wurden, wiesen keine Einschlüsse auf, was darauf hindeuten könnte, dass diese zusammen 
mit dem abgeplatzten Glas abgefallen sind. Die Beschichtung der Implantate wurde nicht 
unter Reinraumbedingungen durchgeführt, was diese Phänomene in Zukunft unterbinden 
könnte. In einem üblichen Reinraum wird über einen Ventilator und ein mehrstufiges 
Filtersystem Luft von oben in einen abgeschirmten Raum eingeführt und im unteren Bereich 
des Raumes abgelassen. Dabei wird ein leichter Überdruck zum umgebenden Raum erzeugt, 
wodurch Partikel und Verunreinigungen nicht gegen den Luftstrom in den Reinraum 
gelangen können [160]. In einem industriellen Prozess sollte auch die Pulveraufbereitung 
und Suspensionsherstellung unter Ausschluss von Schmutzpartikeln erfolgen. Die Laborbe-
dingungen, unter denen die Beschichtungen in der vorliegenden Arbeit hergestellt wurden, 
ermöglichten keinen Einsatz eines solchen Reinraums. Auf den doppelt beschichteten, 
mikrostrukturierten Glasoberflächen wurden solche Abplatzungen nicht gefunden.  
Die Festigkeit des Substratmaterials wurde mittels Ball-on-Three-Balls-Test untersucht. Der 
Versuchsaufbau dieses Tests ist laut Danzer et al. bei der Probenpräparation besonders 
unempfindlich hinsichtlich geometrischer Ungenauigkeiten wie zum Beispiel Kantende-
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fekten oder der Planparallelität der Proben [38]. Bei Belastung wird in der Probenmitte eine 
biaxiale Spannungsverteilung erzeugt, welche mehr Defekte berücksichtigt, als eine 
uniaxiale Verteilung, wie sie zum Beispiel bei einer Vier-Punkt-Biegeprüfung auftritt [22]. Im 
Vergleich zur Vier-Punkt-Biegeprüfung werden bei diesem Versuch außerdem Reibungs-
effekte zwischen Auflagern und Probe minimiert, da eine Relativbewegung zwischen 
Kugeln und Probe laut Börger et al. nicht stattfinden kann [23]. Es wurden drei Proben-
varianten geprüft: die polierten Zirkonoxid-Proben, die weder beschichtet, noch einem 
thermischen Prozess ausgesetzt waren (Zp), die polierten Zirkonoxid-Proben, die drei 
thermische Prozesse durchliefen (830 °C, 10 min: Reinigungsbrand, 830 °C, 100 min: 1. 
Beschichtung, 760 °C, 10 min: 2. Beschichtung) und mit dem Glas A3 beschichtet wurden, 
welches anschließend entfernt wurde (A3m-s) sowie die mikrostrukturierten Zirkonoxid-
Proben, deren Oberfläche der des Implantats entsprach (Zm).  
Im Vergleich der Weibullparameter der polierten, aber unbeschichteten Zirkonoxid-Proben 
(Zp) mit den polierten Zirkonoxid-Proben, die mit dem Glas A3 beschichtet wurden 
(A3m-s), fällt auf, dass die charakteristische Festigkeit bei den A3m-s-Proben zwar um ca. 
100 MPa (ca. 6 %) stieg, der Weibull-Modul jedoch mehr als halbiert wurde (Tab. 23). Die 
Zuverlässigkeit dieser Proben war also deutlich geringer, als die der hochglanzpolierten 
Proben, die nicht thermisch behandelt wurden (Zp). Der Grund für den geringeren Weibull-
Modul der A3m-s-Proben lag jedoch nicht darin, dass die Proben bei geringeren Spannungen 
versagten, sondern darin, dass manche Proben sehr hohe Festigkeitswerte erreichten, wie in 
Abbildung 62 ersichtlich. Diese Ausreißer erreichten teilweise Festigkeitswerte von über 
2200 MPa. Der Grund für dieses Verhalten könnte in einer veränderten Phasenzusammen-
setzung des Zirkonoxids liegen. In den detaillierteren Darstellungen der Phasenanalyse 
(Abb. 64und 65) ist zu erkennen, dass die Zp-Proben bei zu vernachlässigendem kubischen 
Anteil einen etwas höheren Anteil an monokliner Phase aufwiesen, als die A3m-s-Proben. 
Diese Unterschiede sind zwar qualitativ betrachtet gering, könnten jedoch laut Chevalier et 
al. bereits einen Einfluss auf die Festigkeit haben [33]. Der Mechanismus der 
Umwandlungsverstärkung [35] ist für die hohe Festigkeit des 3Y-TZP verantwortlich (siehe 
auch Kap. 2.1.1). Je weniger metastabile tetragonale Körner vorhanden sind, umso geringer 
ist dieser Effekt, was erklären könnte, warum die A3m-s-Proben teilweise solch hohe 
Festigkeitswerte erreichen konnten. Die Tatsache, dass die A3m-s-Proben einen geringeren 
monoklinen Phasenanteil aufwiesen, könnte in Grenzflächenreaktionen begründet sein, die 
beim Brand zwischen Glas und Zirkonoxid auftreten. Tholey et al. untersuchten die 
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Grenzfläche zwischen 3Y-TZP und einer dentalen Glaskeramik mit unterschiedlichen 
Anteilen an Modellierflüssigkeit mittels Mikro-Diffraktometrie [199]. Sie fanden eine starke 
Erhöhung der monoklinen Phase am Übergang zwischen Substrat und Glasur, sofern 
Modellierflüssigkeit verwendet wurde (von 4 % auf bis zu 13 %), welche sie auf die 
vorhandene Feuchtigkeit während des Brands zurückführen, was im Einklang mit den 
Untersuchungen von Chevalier et al. steht [34]. Wurde die Glaskeramik jedoch ohne 
Modellierflüssigkeit aufgetragen, stellten die Autoren sogar eine Verminderung des mono-
klinen Phasenanteils von 4 % auf < 2 % fest [199]. Diese Ergebnisse sind vergleichbar mit der 
vorliegenden Studie, in der die aufgebrachte Glas-Suspension vor dem Brand ausreichend 
getrocknet wurde. Eine Erklärung hierfür kann in der Metastabilität des mit Yttriumoxid 
teilstabilisierten Zirkonoxids liegen [35], die auch eine Verminderung des monoklinen 
Phasenanteils durch eine Wärmebehandlung ermöglicht. 
In der Übersichtsaufnahme der drei Röntgenbeugungsdiagramme (Abb. 63) ist zu erkennen, 
dass keine gravierenden Unterschiede auftraten. Das Röntgenbeugungsdiagramm der A3m-
s-Probe (blau) zeigte zwar einen leichten Reflex im Bereich von 16,5 ° 2, der von keiner der 
drei Zirkonoxid-Phasen monoklin, tetragonal oder kubisch stammen kann. Da keine wei-
teren zusätzlichen Reflexe gefunden wurden, konnte diesem Peak keine Phase eindeutig 
zugeordnet werden. Hierbei könnte es sich um Reste der Reaktionsschicht zwischen Glas 
und Zirkonoxid handeln, die während des Brennprozesses entstanden sein könnte [56]. Wie 
in Kap. 3.5.3 beschrieben, wurde die Oberfläche der Proben nach der Reinigung in 
Essigsäure mit einem Metallspatel gereinigt. Dies lag daran, dass die Essigsäure die 
Glasbeschichtung zwar innerhalb weniger Stunden auflöste, eine dünne oberflächige Schicht 
jedoch noch immer vorhanden war, die auch nach weiteren 24 Stunden Lagerung in der 
Essigsäure auf den Proben verblieb. Reste dieser verbliebenen Schicht könnten schwer in 
Essigsäure löslich sein und den Reflex verursacht haben. In der vorliegenden Arbeit wurde 
der Bereich zwischen Zirkonoxid und Glasschicht nicht detaillierter untersucht, da der Fokus 
auf den biologischen und mechanischen Eigenschaften der Glasschicht lag. In künftigen 
Untersuchungen sollte jedoch eine detaillierte kristallographische Analyse mittels 
Transmissionselektronenmikroskopie durchgeführt werden, um die Vorgänge am Übergang 
zwischen Glasschicht und Substrat besser zu verstehen. Ferraris et al. beschrieben diesen 
Übergangsbereich als ein „Composite“ aus Glas und Zirkonoxid [56], das eine Mischung aus 
von lose angeordneten Zirkonoxid-Körnern mit dazwischen vorliegendem Glas darstellt. 
Dieser Übergangsbereich wies bei ihnen eine Dicke von ca. 25 µm auf. Sie untersuchten 
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jedoch keine eventuellen chemischen Reaktionen zwischen Glas und Keramik oder daraus 
resultierende neue Phasen. Eine solch dicke Reaktionsschicht hätte negative Auswirkungen 
auf die Idee einer degradierbaren Glasbeschichtung, wie sie in der vorliegenden Arbeit 
angestrebt wurde. Nach einer Degradation des Glases würde eine raue Oberfläche vorliegen, 
die der angestrebten Reinigungsfähigkeit entgegenstehen würde. Ein Vergleich mit der 
vorliegenden Arbeit ist jedoch schwierig, da die zum Brand benötigten Temperaturen in der 
Studie von Ferraris et al. ca. 1300 °C betrugen, was deutlich über den in dieser Arbeit 
verwendeten 830 °C lag. In Abbildung 30 wurde ein solcher „Composite“-Bereich auch bei 
der höchsten Vergrößerung nicht gefunden.  
Im Vergleich zu Literaturdaten war die charakteristische Festigkeit der polierten Zirkonoxid-
Proben (Zp und A3m-s) sehr hoch (1580 – 1680 MPa gegenüber 1200 - 1300 MPa) [112, 200]. 
Ein Grund hierfür kann darin liegen, dass die Literaturdaten meist mittels Vier-Punkt-
Biegeprüfung statt mit Ball-on-Three-Balls-Test ermittelt werden. Bei dem Ball-on-Three-Balls-
Test ist der Bereich, in dem die maximale Zugspannung entsteht, laut Börger et al. relativ 
gering [22]. Die Wahrscheinlichkeit, dass in diesem Bereich ein kritischer Defekt vorlag, war 
relativ gering, was zu vergleichsweise hohen Festigkeitswerten führte. Dieses Verhalten ist 
unter dem Begriff „Größeneffekt“ bei Keramiken bekannt, der den Einfluss des effektiven 
Volumens eines Bauteils auf die Spannung beschreibt, die zum Bruch führt [143]. Ein 
Vergleich der ermittelten Werte mit Literaturdaten ist daher schwierig. Besonders interessant 
ist der Vergleich der polierten und mit dem Glas A3 beschichteten Zirkonoxid-Proben (A3m-
s) mit den mikrostrukturierten Zirkonoxid-Proben (Zm). Die Mikrostrukturierung entsprach 
dabei der Oberfläche, die die auf dem Markt befindlichen Zirkonoxid-Implantate aufweisen. 
Der Weibull-Modul der A3m-s- und der Zm-Proben war vergleichbar. Die Zm-Proben 
wiesen jedoch eine wesentlich geringere charakteristische Festigkeit auf. Dies kann mit der 
Schwächung durch die Mikrostrukturierung der Oberfläche begründet werden [175]. Im 
Röntgenbeugungsdiagramm dieser Probe (Abb. 64) fällt zudem auf, dass sie den höchsten 
Anteil an monokliner Phase aufwies, was ebenfalls zu einer Schwächung des Materials 
geführt haben könnte [33]. Durch die hier beschriebene mikrostrukturierte bioaktive 
Beschichtung eines Zirkonoxid-Implantats könnte also eine höhere mechanische Zuver-
lässigkeit erreicht werden, als mit der bislang eingesetzten mikrostrukturierten Implantat-
Oberfläche. Bei den beschichteten Implantaten wird aus Praktikabilitäts-Gründen im 
klinischen Einsatz voraussichtlich keine polierte, sondern eine gedrehte Oberfläche 
vorliegen. Dennoch ist mit einer Schwächung in der Größenordnung der mikrostruk-
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turierten Zirkonoxid-Oberfläche nicht zu rechnen. Es ist zu beachten, dass es sich um 
statische Versuche bei Raumtemperatur ohne den Einfluss von Feuchtigkeit handelte. 
Unterkritisches Risswachstum spielt bei Zirkonoxid besonders unter Feuchtigkeit, wie sie im 
Körper ubiquitär vorherrscht, eine große Rolle [35]. In künftigen Untersuchungen sollte 
neben der Durchführung einer klinischen Studie auch eine Untersuchung des unter-
kritischen Risswachstums sowie eine Prüfung mit dynamischer Dauerbelastung unter dem 
Einfluss von Feuchtigkeit durchgeführt werden, um die mechanische Zuverlässigkeit der 
beschichteten Implantate weitergehend im Detail zu untersuchen.  
 
5.4 Biologische Eigenschaften der Glasschichten 
Die Wechselwirkungen der Glasbeschichtungen mit ihrer biologischen Umgebung spielen 
eine wichtige Rolle im Hinblick auf das Ziel einer adaptiven Implantat-Oberfläche. Im 
Folgenden werden die Ergebnisse der Lagerung in Simulated Body Fluid zur Einschätzung der 
Bioaktivität der Gläser und der Lagerung in einer Speichelersatzlösung zur Untersuchung 
der Degradation bei exponierter Implantat-Oberfläche sowie die Zellkultur-Untersuchungen 
zur Einschätzung der Zytokompatibilität der Glasbeschichtungen diskutiert.  
Das von L. L. Hench entwickelte Bioglas 45S5 gilt noch immer als der Goldstandard eines 
bioaktiven synthetischen Materials [73]. Zum Nachweis der Bioaktivität eines Materials 
werden in vitro hauptsächlich Versuche in Simulated Body Fluid (SBF) durchgeführt (vgl. Kap. 
2.2.2). Bloyer et al. zeigten, dass für bioaktive Gläser mit Anteilen an Kalium und Magnesium 
dabei ein vergleichbarer Mechanismus in SBF beobachtet werden kann, wie für 45S5 [20]. 
Das Glas A3 wies im Gegensatz zum Glas S1 in SBF ein ähnliches Verhalten auf, wie das 
Glas 45S5 (Abb. 68-70). Die Calcium/Phosphor- und Silizium-reichen Schichten wiesen nach 
14 Tagen bei A3 und 45S5 eine ähnliche Dicke und Morphologie auf. Auch die Kristallinität 
der Schichten war bei diesen beiden Gläsern ähnlich (Abb. 71 und 72). Dies ist besonders im 
Hinblick auf die Literatur interessant, wo diese Vorgänge bei alternativen Glaszusammen-
setzungen oft erst nach 30 Tagen untersucht wurden [8,56,70,130]. Demnach besteht eine 
hohe Chance für eine direkte Knochenanbindung des Glases A3 in vivo, was besonders für 
eine beschleunigte Osseointegration von dentalen Implantaten von großem Vorteil wäre. Das 
Glas S1 wies eine wesentlich dickere Silizium-reiche Schicht auf, als A3 und 45S5. Ein 
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höherer Magnesium-Anteil führt zu dickeren Silizium-reichen Schichten in Gläsern in SBF 
[155]. Dieses Verhalten wurde von Oliveira et al. an Gläsern mit einem konstanten Anteil von 
31.1 mol-% SiO2 und 10,6 mol-% P2O5 bei variierenden Anteilen an CaO und MgO unter-
sucht und wird mit der verstärkten Auflösung eines Magnesium-haltigen Glases in wässri-
ger Umgebung erklärt. Dies erhöht den lokalen Silizium-Anteil in der Lösung und hat eine 
stärkere Silizium-Gelierung an der Oberfläche zur Folge [155]. Sie untersuchten kein Glas 
ohne CaO und fanden stets eine Calcium/Phosphor-reiche Schicht nach der Lagerung in 
SBF. In der vorliegenden Studie bildete sich trotz der vollständigen Abwesenheit von 
Calcium im Glas S1 eine ca. 2 µm dicke Calcium/Phosphor-reiche Schicht an dessen Ober-
fläche aus (Abb. 70). Das Calcium kann dabei nur aus der SBF-Lösung gekommen sein. Ob 
diese Calcium/Phosphor-reiche Schicht amorph war, oder aus kristallinem Hydroxylapatit 
bestand, konnte aufgrund ihrer geringen Dicke mittels XRD nicht nachgewiesen werden 
(Abb. 73). Dennoch weist dieses Verhalten auf eine Bioaktivität dieses Glases hin, welche 
jedoch noch in vivo bestätigt werden muss. Die Bioaktivität eines Glases scheint weniger 
durch den Anteil an Calcium im Glas, sondern vielmehr durch die Konfiguration des 
Siliziumoxid-Netzwerks bestimmt zu sein, das durch Lösung der umgebenden Ionen 
verbleibt. Das amorphe Siliziumoxid-Netzwerk an der Oberfläche stellt die Basis für die 
Calcium/Phosphor-reiche Schicht dar, die eine Anbindung zum Knochen ermöglicht [109]. 
Hierzu passt die Beobachtung, dass Materialien, die zu hohen Anteilen (> 60 Masse-%) aus 
Siliziumoxid bestehen, ebenfalls bioaktiv sein können, wenn das Siliziumoxid-Netzwerk z. B. 
durch Sol-Gel-Verfahren [203] hergestellt wurde. In zukünftigen Experimenten könnten 
weitere Glaszusammensetzungen hinsichtlich des Einflusses des Calciums auf die 
Bioaktivität untersucht werden. Wie bereits in Kap. 2.2.2 dargelegt, sind die Aussagen, die 
nach der Lagerung in SBF über die Bioaktivität eines Materials gemacht werden können, laut 
Bohner und Lemaitre [21] sowie Pan et al. [156] begrenzt. Bohner und Lemaitre schlugen eine 
verbesserte Zusammensetzung für eine SBF-Lösung vor, während Pan et al. aufgrund der 
vollständigen Abwesenheit von biologischen Prozessen generelle Zweifel an der Methode 
formulierten. Die vielversprechenden Ergebnisse des Glases A3 sollten daher nicht überbe-
wertet werden. Eine endgültige Einschätzung der bioaktiven Eigenschaften der hier unter-
suchten Gläser kann daher ohnehin lediglich in In-Vivo-Untersuchungen getroffen werden, 
die vor einem klinischen Einsatz durchgeführt werden müssen. Für die Herstellung von 
Beschichtungen auf Zirkonoxid-Substraten wurde das Glas S1 dennoch wegen der bezogen 
auf das Glas A3 vergleichsweise geringeren Bioaktivität und vor allem aus den in Kap. 5.2 
genannten Gründen der mangelhaften Adhäsion nach dem Brennprozess nicht verwendet. 
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Eine wesentliche Voraussetzung für den Erfolg der Glasschichten ist die Möglichkeit, die 
Schicht zu entfernen, sobald beschichtete Implantat-Bereiche bei einem späteren In-Vivo-
Einsatz aus dem Alveolarknochen in Richtung Mundraum herausragen. Die Degradation 
der Gläser in Speichel wurde mit einer Speichelersatzlösung untersucht. Die gewählte 
Lösung (Saliva Artificial Gal Fovet, SAGF) hatte hinsichtlich ihrer anorganischen Bestandteile 
eine ähnliche chemische Zusammensetzung wie natürlicher Speichel und wurde speziell für 
In-Vitro-Degradationsversuche entwickelt [64]. Die im natürlichen Speichel enthaltenen 
organischen Bestandteile sind in diesem Medium aus praktischen Gründen nicht enthalten. 
Die Hälfte der Proben wurde alle 3,5 Tage mittels Natriumbicarbonat-Pulverstrahl gereinigt, 
da in Vorversuchen eine Schichtbildung auf der Glasoberfläche festgestellt wurde. Der 
Reinigungsprozess konnte durch die Verwendung eines Pulverstrahlgerätes relativ gut 
reproduziert werden. In Vorversuchen wurde festgestellt, dass der Pulverstrahl das Grund-
glas nicht angriff, sondern lediglich die darauf gebildete Schicht entfernte. Außerdem ist ein 
solches Gerät in vielen Zahnarztpraxen vorhanden und könnte daher auch für die Reinigung 
der aus dem Knochen herausragenden Implantat-Oberflächen in Betracht gezogen werden. 
Der Mechanismus, der auf den Gläsern stattfand, war in SAGF grundsätzlich vergleichbar 
mit dem Mechanismus, den die Gläser in SBF aufwiesen. Wurden die Proben-Oberflächen 
nicht gereinigt, bildete sich auf dem Glas A3 eine Schicht aus, die mit einer Massenzunahme 
einherging (Abb. 74, 80 und 81). Das Glas S1 zeigte zwar ebenfalls die Bildung einer 
Reaktionsschicht an seiner Oberfläche auf (Abb. 80 und 82). Diese ging jedoch ohne 
Reinigung nicht mit einer Zu-, sondern einer Abnahme der Masse einher (Abb. 75). Beide 
Schichten wiesen vergleichbar mit der Reaktion in SBF zunächst eine Silizium-reiche Schicht 
auf, die an der Oberfläche in eine Calcium/Phosphor-reiche Schicht überging (Abb. 81 und 
82). Die ionische Zusammensetzung des Mediums wurde mittels Optischer Emissions-
spektroskopie (ICP-OES) untersucht (Abb. 76-79) und deutete darauf hin, dass die 
Massenzunahme bei dem Glas A3 hauptsächlich aus Calcium-Ionen resultieren musste, da 
lediglich der Anteil dieser Ionen im Medium abnahm. Am stärksten löste sich in beiden 
Gläsern Kalium im Medium auf, was durch die hohe Beweglichkeit dieser Alkalimetallionen 
im Netzwerk sowie die generelle Auflockerung des Glasnetzwerks durch ihre Rolle als 
Netzwerkwandler erklärt werden kann [182]. Die Reaktion eines bioaktiven Glases in einer 
Körperflüssigkeit ist häufig ein Wechselspiel aus Korrosion und Absorption [162]. Die 
typischen plattenförmigen Korrosionserscheinungen der Gläser sind auf den rasterelektro-
nenmikroskopischen Aufnahmen zu erkennen (Abb. 80). Der Unterschied in der Massenzu-
nahme bzw. Massenabnahme ohne Probenreinigung kann durch Unterschiede im Korro-
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sionsverhalten der beiden Gläser erklärt werden. Der höhere Anteil an Alkalimetallen im 
Glasnetzwerk führt zu einer höheren Löslichkeit des Glases S1 [78,182] und einer Massen-
abnahme in der SAGF-Lösung, welche auch durch die Absorption von Calcium an der 
Glasoberfläche nicht ausgeglichen werden konnte. Im Glas A3 schritt die Korrosion 
hingegen langsamer voran und ermöglichte die Massenzunahme durch die Bildung der 
kristallinen Schicht an seiner Oberfläche. Auf dem Glas S1 wurde nach 28 Tagen in SAGF 
Karbonat-Hydroxylapatit nachgewiesen (Abb. 84). Auf dem Glas A3 war bereits nach drei 
Tagen Karbonat-Hydroxylapatit und zusätzlich nach 14 Tagen Octacalciumphosphat 
detektierbar (Abb. 83). Dieses Material ist bereits als Beschichtungswerkstoff zur Ver-
besserung der Knocheneinheilung von Implantaten eingesetzt worden [125,192], was dafür 
spricht, dass diese Phase, sollte sie in vivo auf den Implantat-Oberflächen entstehen, keine 
Beeinträchtigung der Osseointegration zur Folge hat. Vergleichbare Untersuchungen 
wurden von Aina et al. an Bioglas 45S5 in einer Speichelersatzlösung durchgeführt [3]. Auch 
wenn die Zusammensetzung des Glases und der Speichelersatzlösung unterschiedlich 
waren, sind sie dennoch gut mit den Ergebnissen der vorliegenden Arbeit vergleichbar. Aina 
et al. untersuchten die Auflösungsreaktionen des Glases im Medium und fanden mittels ICP-
OES ebenfalls einen starken Anstieg des Alkalimetalls (in ihrem Fall von Natrium-Ionen) in 
der Lösung. Auch in ihrem Fall wurde der Anteil an Calcium-Ionen in der Lösung reduziert, 
was in der Bildung einer Calcium/Phosphor-reichen Apatitschicht resultierte, die sie 
ebenfalls mittels XRD nachwiesen [3]. Roy et al. untersuchten Macor®-Glaskeramiken aus 
47,2 Masse-% SiO2, 16,7 Masse-% Al2O3, 14,5 Masse-% MgO, 9,5 Masse-% K2O, 8,5 Masse-% 
B2O3 und 6,3 Masse-% F [89] in einer Speichelersatzflüssigkeit [171]. Sie fanden ebenfalls eine 
Erhöhung des Kalium-Anteils in der Lösung nach einer Auslagerung von bis zu 42 Tagen bei 
gleichzeitiger Verringerung des Calcium-Anteils. Sie detektierten zwar ebenfalls eine 
Calcium/Phosphor-reiche Schicht an der Probenoberfläche, die jedoch mittels XRD nicht als 
Hydroxylapatit oder Karbonat-Hydroxylapatit identifiziert werden konnte [171]. Dies 
könnte in dem relativ hohen Anteil an Al2O3 begründet sein, der die Bildung einer solchen 
Schicht stark einschränkt [9]. 
Die Untersuchung der Gläser in Speichelersatzflüssigkeit sollten im vorliegenden Fall 
hauptsächlich dazu dienen, die Schichten zu entfernen. Die Massenzunahme des Glases A3 
steht jedoch im Widerspruch mit der Idee einer degradierbaren Schicht. Wenn diese 
Reaktionsschicht bei einem späteren In-Vivo-Einsatz jedoch in den Mundraum hineinragt 
oder lediglich von der Gingiva bedeckt wird, sollte es relativ einfach sein, sie zu entfernen. 
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Die Durchführung der Versuche hat gezeigt, dass diese Reaktionsschicht sehr empfindlich 
ist. Es war sehr aufwendig, sie auf der Probe zu erhalten, um die Massenänderung und die 
Schichtmorphologie zu evaluieren. Eine Entfernung mittels Zahnbürste dürfte daher bei der 
späteren In-Vivo-Anwendung auch möglich sein, ohne ein Pulverstrahlgerät zu verwenden. 
In den Abbildungen 74 und 75 ist für beide Gläser neben der Massenabnahme auch der 
oberflächliche Materialabtrag in Mikrometern dargestellt, der aus einer Kombination aus 
Degradation und mechanischer Reinigung resultiert. Dieser wurde zwar lediglich anhand 
der mittels SciGlass berechneten Dichte des Glases (Tab. 16) aus der Massenabnahme pro 
Probe errechnet. Dennoch kann für beide untersuchten Gläser abgeschätzt werden, dass eine 
ca. 50 µm dicke Glasschicht auf einer exponierten Implantat-Oberfläche innerhalb eines 
Monats entfernt werden kann. Es wäre hierzu sinnvoll, die neuartigen Implantat-
Oberflächen in sogenannten In-Situ-Versuchen auf patientenindividuell angefertigten Kunst-
stoffvorrichtungen zu befestigen und die realen Vorgänge im Patientenmund über mehrere 
Wochen hinweg zu untersuchen [37]. Ein solcher Test würde zunächst keine Implantat-
Insertion erfordern, könnte jedoch bereits Hinweise auf Plaque-Akkumulation und andere 
biologische Vorgänge in Bezug auf die Glasschicht ermöglichen. Eine endgültige Einschätz-
ung kann diesbezüglich jedoch erst nach In-Vivo-Versuchen gegeben werden, bei denen die 
Reaktionen am exponierten Bereich eines Implantats untersucht werden. 
Die Besiedelung der Proben mit L929-Mausfibroblasten wurde durchgeführt, um die Zyto-
kompatibilität mit einer etablierten Zelllinie zu untersuchen. Alle untersuchten Proben 
waren mit dieser Zelllinie kompatibel. Die Zytotoxizität der Glasbeschichtungen lag sowohl 
für die Vitalitäts-Doppelfluoreszenzanalysen (Abb. 86), als auch bei den Zytotoxizitäts-
Assays im Bereich der Referenz (Abb. 87) und weit unterhalb des in der Norm [45] festge-
legten Grenzwertes von 30 %. Die Morphologie der Zellen auf den Proben (Abb. 85) war 
ebenso wie die Proliferation der L929 Zellen vergleichbar (Abb. 88). Ein konstantes Wachs-
tum der Zellen auf allen Oberflächen wurde nachgewiesen. Mit diesen Ergebnissen ist eine 
Grundvoraussetzung geschaffen, damit die Glasbeschichtung in klinischen Versuchen 
eingesetzt werden kann. Eine Überprüfung der osteogenen Differenzierung von humanen 
Knochen- oder Stammzellen auf den bioaktiven Glasbeschichtungen könnte in künftigen 
Untersuchungen bereits in vitro zusätzliche Hinweise auf das Potenzial zur Knochen-
einheilung geben [134, 167].  
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In erster Linie müssen zukünftige Studien das In-Vivo-Verhalten der Schichten adressieren. 
Dazu gehört die histologische Evaluation der Osseointegration und die mechanische 
Stabilität der Schichten bei physiologischer Kaubelastung. Bei Beschichtungen aus Hydroxyl-
aptatit auf dentalen Implantaten wurde von Degradationserscheinungen im osseointegrier-
ten Bereich des Implantates berichtet, die zu einer Lockerung des Implantates führen können 
[125]. In Tierversuchen und klinischen Studien muss eine eventuelle übermäßige Degrada-
tion der hier entwickelten Beschichtungen untersucht werden, um einen frühzeitigen Verlust 
der Implantate auszuschließen. Die Degradationskinetik der Schichtbereiche, die nicht von 
Knochen bedeckt sind, sollte ebenso zusätzlich in vivo untersucht werden, wie die manuelle 
Reinigung mittels Pulverstrahl oder Zahnbürste, um eine vollständige Entfernung der 
Schicht in diesen Bereichen sicherzustellen und eine Bakterienkolonisation zu erschweren.  
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6 Zusammenfassung 
 
In der vorliegenden Arbeit wurde eine neuartige mikrostrukturierte, bioaktive Glasbeschich-
tung für dentale Implantate aus Zirkonoxid entwickelt, die das Auftreten einer Periimplan-
titis langfristig verhindern soll. Eine Periimplantitis ist eine Infektion der Gewebe in direkter 
Umgebung von dentalen Implantaten, die noch Jahre nach deren Einheilung entstehen und 
im Extremfall zu einem Verlust der Implantate führen kann. Die zu entwickelnde Glas-
beschichtung sollte durch ihre Zusammensetzung und ihre oberflächliche Mikrostruktur das 
Einwachsen in den Knochen fördern, jedoch partiell in den Bereichen entfernbar sein, wo sie 
aus dem Kieferknochen herausragt. Hintergrund für diese Entwicklung war, dass eine 
mikrostrukturierte Implantat-Oberfläche, die nicht vom Kieferknochen bedeckt ist, eine In-
fektion hervorrufen kann, da ein dort abgelagerter sogenannter Biofilm, eine Proteinschicht 
mit eingelagerten Bakterien, nur schwer zu entfernen ist. Nach dem Entfernen der Glas-
schicht sollte in den exponierten Arealen eine glatte Implantat-Oberfläche verbleiben, die 
leicht mit handelsüblichen Mitteln zu reinigen ist.  
Hierzu wurden neuartige bioaktive Glaszusammensetzungen entwickelt, die hinsichtlich 
ihrer thermophysikalischen Eigenschaften als Beschichtungen auf Zirkonoxid-Implantaten 
geeignet sind. Nach einer Kalkulation der thermischen Dehnungskoeffizienten mit Hilfe der 
Software SciGlass wurden fünf Glaszusammensetzungen ausgewählt, synthetisiert und mit-
tels Dilatometrie untersucht. Zwei Gläser wiesen geeignete thermische Dehnungskoeffizien-
ten auf und wurden anschließend mittels Dynamischer Differenzkalorimetrie und Erhitz-
ungsmikroskopie weitergehend untersucht, um ein Prozessfenster hinsichtlich einer geeig-
neten Wärmebehandlung für die Sinterung auf den Zirkonoxid-Implantaten zu finden. Es 
wurden Glassuspensionen entwickelt, auf die Substrate aufgesprüht und durch eine 
anschließende Wärmebehandlung gesintert. Mittels Rasterelektronenmikroskopie wurde die 
dabei entstehende Schichtmorphologie im Detail analysiert. Eine Mikrostruktur wurde auf 
der Glasbeschichtung erzeugt, indem eine zweite Glasschicht aufgesprüht und mit einer 
geeigneten Wärmebehandlung gesintert wurde. Zur Charakterisierung der mechanischen 
Eigenschaften der Schichten wurden standardisierte Ritztests durchgeführt. Außerdem 
wurden glatte Zirkonoxid-Implantate beschichtet und Implantat-Eindrehtests an Rinder-
knochen durchgeführt. Die Festigkeit des zur Glasbeschichtung thermisch behandelten 
Substratmaterials wurde mit Hilfe des Ball-on-three-Balls-Tests untersucht und mittels 
Zusammenfassung 
148 
Weibullstatistik ausgewertet. Zudem wurden die Bioaktivität der beiden Gläser mittels einer 
Körperersatzflüssigkeit (Simulated Body Fluid, SBF) und ihr Degradationsverhalten in künst-
lichem Speichel analysiert. Hierbei kamen Gravimetrie, rasterelektronenmikroskopische 
Methoden inkl. energiedispersiver Röntgenspektroskopie, sowie optische Emissionsspektro-
skopie zur Analyse der gelösten Ionen zum Einsatz. Die Glasschichten wurden des Weiteren 
durch Zellkultur-Untersuchungen mit L929-Mausfibroblasten biologisch analysiert. Hierzu 
kamen Vital-Fluoreszenz-Doppelfärbungen, Zytotoxizitäts- und Proliferations-Assays zum 
Einsatz. 
Es konnte ein Glas identifiziert werden, das eine vergleichsweise hohe Bioaktivität aufwies 
und in Speichelersatzmedium sukzessive entfernt werden konnte. Dieses Glas hatte nach 
Optimierung des Brennprozesses eine homogene Morphologie ohne Risse und Delamina-
tionen. Sowohl die glatten, als auch die mikrostrukturierten Glasschichten wiesen eine aus-
reichende Verbundfestigkeit zum Implantat auf und überstanden den Insertionsvorgang in 
Rinderknochen auch bei einem - für einen zahnärztlichen Einsatz vergleichsweise hohen - 
Eindrehmoment von 60 Ncm unbeschadet. Die Beanspruchungen, bei denen die Schichten 
im Ritztest versagten, waren vergleichbar mit Werten, bei denen etablierte Implantat-
Beschichtungen versagen. Im Vergleich zu der üblicherweise eingesetzten mikrostrukturier-
ten Implantat-Oberfläche wiesen die polierten, mit dem Glas beschichteten Zirkonoxid-Pro-
ben bei vergleichbarem Weibull-Modul eine deutlich höhere charakteristische Festigkeit auf. 
Die Glasbeschichtungen wiesen eine hohe Zytokompatibilität mit den L929-Zellen auf. Das 
Lebend/Tot-Verhältnis, die Zytotoxizität und die Proliferation lagen im Bereich der 
Kontrollen.  
Das Ziel, ein glattes Zirkonoxid-Implantat mit einer mechanisch zuverlässigen, bioaktiven 
Glasschicht zu versehen, die unter der Einwirkung von Speichelersatzmedium degradierbar 
ist, konnte in vitro erreicht werden. Die Glasschichten wiesen ein hohes Potenzial auf, die 
Einheilung eines entsprechenden Implantates in den Knochen beim späteren klinischen 
Einsatz aktiv zu fördern. Dadurch, dass die mikrostrukturierte Glasschicht in eine glatte, 
leicht zu reinigende Implantat-Oberfläche umgewandelt werden kann, wenn sie aus dem 
Knochen in den Mundraum hineinragt, könnte dem entzündlichen Knochenverlust, der mit 
einer Periimplantitis einhergeht, in Zukunft entgegengewirkt werden. Da die hier in vitro 
ermittelte Bioaktivität noch keine Garantie für einen aktiven Verbund zum Knochen in vivo 
darstellt, sollten die Glasschichten diesbezüglich in einem nächsten Schritt in tierexperi-
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mentellen Studien weitergehend untersucht werden. Die Entfernbarkeit der Glasschichten 
im klinischen Alltag sollte des Weiteren in Patientenstudien untersucht werden. Außerdem 
muss die Verbundfestigkeit zwischen Implantat, Beschichtung und Knochen in vivo analy-
siert werden. Dabei muss untersucht werden, ob durch eine mögliche übermäßige Degra-
dation des Glases im Kieferknochen eine Lockerung der Implantate auftreten kann.  
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